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1 Einleitung

1.1 Einflihrung

Arteriosklerose assoziierte kardiovaskulare Erkrankungen, wie die koronare Herzkrank-
heit und die periphere arterielle Verschlusskrankheit, stellen mit 16,7 Millionen Todesfal-
len weltweit die haufigste Todesursache dar. Allein in Europa sind das jahrlich 4 Millio-
nen Menschen.! ?Arteriosklerose stellt mit 70% die haufigste Ursache dar.’

Als Risikofaktoren fur diese Erkrankungen gelten der Diabetes mellitus, Hypertonie, Zi-
garettenkonsum, Adipositas, Bewegungsmangel und die demographische Entwicklung
in der Bevolkerungsstruktur.* Die Mortalitatsrate fiir kardiovaskuléare Erkrankungen stieg
in den letzten 30 Jahren stark an.” In der Behandlung einer koronaren oder peripheren
arteriellen Verschlusskrankheit im fortgeschrittenen Stadium besitzen operative Throm-
bendarteriektomien und Gefal3ersatzverfahren wie die Bypassoperation einen hohen
Stellenwert.® Uber 500.000 koronare Bypéasse und 50.000 periphere Bypassoperationen
werden jahrlich in Europa und den USA durchgefiihrt.? Dabei stellt der autologe GefaR-
ersatz mit einer 5-Jahresoffenheitsrate von 87%, wie die Vena saphena magna oder die
Arteria mammaria interna, das Mittel der Wahl dar.” Doch bei 30% aller zu einer By-
passoperation anstehenden Patienten ist autologes Bypassmaterial nicht geeignet oder
steht nicht mehr in ausreichender Lénge zur Verfiigung.® 3

Als Alternative zu dem autologen Gefal3ersatz wurden synthetisch hergestellte Prothe-
sen, bestehend aus Dacron oder Polytetrafluorethylen (PTFE), erfolgreich als GefalRer-
satz fur Bypassverfahren der grofR3kalibrigen Gefale (> 5 mm) wie der Aorta oder der
Arteria iliaca eingesetzt.” Lange Offenheitsraten von kleinkalibrigen Rekonstruktionen
mit synthetisch hergestellten Prothesen konnten bisher nicht erzielt werden.

Die 5-Jahresoffenheitsrate fir synthetische Prothesen betragt fiir die Arteria poplitea
45% und infrapopliteal 20%.1° ** 12 1314 Neben diesen ErsatzgefaRen wurden auch Kol-
lagengefal3prothesen entwickelt. Koch und Kollegen zeigten in einer klinischen Ver-
gleichsstudie von synthetischen Prothesen und Schafskollagengeféal3prothesen 3-
Jahresoffenheitsraten von 65% fir den femoropoplitealen Bypass bei Patienten sowie

eine geringe Infektionsrate und kaum Aneurysmabildungen.*® Auch Erasmi et al.*®

zeig-
ten &hnliche Ergebnisse mit Kollagengefal3prothesen im Tierversuch. Bei einer Nach-
beobachtungsstudie von 9 Monaten lag die Offenheitsrate fur den gelenktberschreiten-

den iliacofemoralen Bypass bei 83%.



In einer Studienreihe von Yoshida et al'’

wurden gute Ergebnisse primarer Offenheits-
raten fur supragenuale femoropopliteale Bypasse mit biosynthetischen Schafskollagen-
gefalRprothesen (biosynthetic ovine collagen {RBOC}) erzielt. Dabei lagen die primare
3-Jahresoffenheitsrate bei 83,7% und die sekundéare Offenheitsrate bei 91,2%. Den-
noch sind lange Offenheitsraten von kinstlichem GefalRersatz insbesondere von klein-
kalibrigen GefaRprothesen durch Restenosen limitiert.!® Die haufigsten Ursachen fiir
Prothesenverschlisse liegen hauptsachlich in der Ausbildung der subendothelialen In-
timahyperplasie (SIH) der distalen Anastomose und der Thrombosierung der Prothese
in der Friihphase nach der Prothesenimplantation.*® 2° 2! 13 L ange Offenheitsraten eines
kleinkalibrigen Gefal3ersatzes konnten bisher nicht erzielt werden. Deshalb wurden Ver-
fahren entwickelt, die der Thrombosierung und der SIH vorbeugen sollen.

Ein seit ca. 15 Jahren bekanntes Verfahren ist die Endothelialisierung an der luminalen
Seite der kiinstlichen Prothesenwand. ?* 2 In Tierversuchen wurde gezeigt, dass die
Endothelialisierung von kleinkalibrigen Gefal3prothesen die Offenheitsraten verbessern
kann.?* % Ein noch nicht vollstéandig geléstes Problem ist die geringe Adhasion der En-
dothelzellen an der Prothesenwand, um den in-vivo bestehenden hamodynamischen
Kréften standhalten zu kénnen. In diesem Zusammenhang zeigten Studien die Wichtig-
keit von in-vitro Kultivierungs- und Beschichtungsverfahren.® % 2’ In einer experimentel-

.2> wurden unter Fluss endothelialisierte ePTFE Prothe-

len Studie von Blttemeyer et a
sen bereits im Schwein auf ihre Offenheit gepruft. Alle Gefal3prothesen zeigten 6 Wo-
chen nach Implantation eine gute Offenheitsrate.

Die Endothelialisierung kann unter statischen oder dynamischen in-vitro Kultivierungs-
bedingungen erfolgen.?® 2° Dynamische Bedingungen kénnen durch Bioreaktoren kiinst-
lich erschaffen werden, um eine mdglichst physiologische Umgebung zu erreichen. Hier
fuhrt die Praexposition der Prothese mit Scherstress zu einer verstarkten Haftung von
Endothelzellen (EC) und zu einer besseren Offenheitsrate der GefaRprothesen.>® *
Auch werden hohere Endothelzellzahlen und eine gleichméaRigere Endothelzell-
konfluenz erzielt als unter statischen Bedingungen. Andere Studiengruppen verbesser-
ten die Adhasion durch die Beschichtung der Bypassinnenseite mit extrazellularen Mat-

rix-Proteinen (ECM).*!
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Entnommen aus: Nerem RM, Seliktar D. Vascular tissue engineering. Annu Rev Biomed Eng 2001;3:225-43.

Abbildung 1: Schema einer dynamischen Kultivierung

Aufgrund der Probleme, die mit nativen, synthetischen und biologischen Materialien
bzw. Prothesen einhergehen, besteht die Notwendigkeit, kleinkalibrige Gefal3prothesen

zu entwickeln, die einem natirlichen Gefald in Funktionalitat und Struktur &hneln.

1.2 Struktur und Morphologie von GefalRen

Die Rekonstruktion von Gefal3en, speziell der Arterie, erfordert es, die Struktur und
Physiologie der Gefalde genau zu betrachten.

Arterien transportieren sauerstoffreiches Blut vom Herzen zu allen Organen des Kor-
pers. Sie reagieren auf physiologische und hamodynamische Reize der Umgebung.
Arterien reagieren auf Nervenimpulse, humorale Signale oder hdmodynamische Fluss-
gegebenheiten, indem sie ihren Durchmesser variieren und so den Blutfluss regulieren
konnen. Es existieren zwei Typen von Arterien, der elastische und der muskulare Typ.
Die Aorta und andere grof3e Gefal3e haben eine starke elastische Komponente, um ho-
hen Dricken stand zu halten. Je kleiner die Gefalie, desto starker dominiert der musku-
lare Typ der Arterien. Alle Gefal3e besitzen den gleichen Strukturaufbau, obwohl die
Variabilitat der Komponenten den verschiedenen physiologischen Bedingungen ange-
passt ist. Arterien bestehen grundsatzlich aus drei Schichten. Der zum Lumen zuge-

wandten Intimaschicht folgt die Media und auRen befindet sich die Adventitia.*®
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Source: Fox, Stuart |. Human physiology 4% edition, Brown Publishers

Entnommen aus Jason Habermehl. Development and validation of a collagen-based scaffaold for vascualr tissue engineering.
Faculté des sciences et de Génie Université Laval, Quebec. 2005:1-63

Abbildung 2: GefaRstruktur

Intima:
Die Intima besteht aus einer konfluenten Endothelzellschicht, die das Endothelium bil-

det. Die Endothelzellen sind parallel zur Flussrichtung ausgerichtet. Diese Schicht ist
hamokompatibel und wirkt antithrombotisch.

Media:
Die Media besteht aus glatten Muskelzellen, die konzentrisch zu Kollagen- bzw. Elastin-

fasern und Proteoglycanen angeordnet sind. Diese Schicht besitzt die starksten me-
chanischen Eigenschaften.

Adventitia:
Die Adventitia besteht aus Kollagen und Fibroblasten, die longitudinal zur Flussrichtung

verlaufen. Sie bewirkt die Haftung zu anliegenden Geweben und gewahrleistet Ernah-

rung und Vaskularisation der weiter innen liegenden Schichten
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Extrazellulare Matrix (ECM):

Die ECM ist eine Komponente der Arterienwand. Sie besteht hauptsachlich aus Kolla-
gen, Fibrinogen und Elastin. Die ECM der Arterien verstarkt die strukturellen und funkti-
onellen Eigenschaften der Arterienwand, indem sie Stabilitat, Elastizitat, Widerstand
und Dehnung gewahrleistet.>* Das Kollagen bewirkt eine starke Spannungskraft und
Festigkeit. Elastin gibt dem Gefal3 die noétige Elastizitat. Diese Proteine spielen auch
eine essentielle Rolle fur die Funktionalitdt der GefaBwand wie Bewé&sserung, lonen-

filtration und Zellmatrix-Interaktionen.

1.3 Ursachen von Prothesenverschliissen

Die Ursachen von Prothesenverschliissen liegen hauptsachlich in der Ausbildung der
subendothelialen Intimahyperplasie (SIH) der distalen Anastomose und der Thrombo-
sierung der Prothese in der Frithphase nach der Prothesenimplantation.’® Die SIH ist
eine normale Reaktion von Gefal3en auf die Anastomose zum Transplantat und ist eine
der Ursachen fur die Entstehung von Restenosen, speziell an der distalen Anastomose
der Prothesen.® * Nach endothelialem Zellschaden kommt es zu einer friihen Throm-
bosierung des GefalRes. Durch das Endothel freigesetzte Produkte wird die Proliferation
von glatten Muskelzellen, Lymphozyten und Makrophagen begunstigt, die von der Me-
dia in die Intima einwandern. Zusatzlich tragt auch die Proliferation von Fibroblasten
und Kollagenfibrillen zur SIH bei. Diese sind wesentlich an der Entstehung der SIH be-
teiligt.®” Die Pathogenese der SIH und der Thrombenbildung ist jedoch noch nicht voll-
standig geklart.>® %

In diesem Zusammenhang sollen die Compliance der Prothese - definiert durch die Vis-
kositat des Blutes, Blutvolumen und Durchmesser des Gefalies - und das Compliance-
Mismatch zwischen dem Transplantat und der Empfangerarterie eine wichtige Rolle fur
die Offenheitsrate des Transplantats spielen.®® Insbesondere das Compliance-
Mismatch, das das biomechanische Verhalten von Prothese und Gefald beschreibt, soll
an der distalen Anastomose durch h&modynamische Faktoren, wie niedrige Wand-
Scherraten, niedrige und hohe Strémungsgeschwindigkeiten und Turbulenzen die SIH
in der Anastomosenregion beeinflussen und fordern.*® %° 4

Des Weiteren konnte das Fehlen von EC auf den Gefal3prothesen die Entstehung der
SIH férdern.** Durch das Fehlen wachstumsinhibierender Mediatoren des Endothels ist

von einer lokalen Dysregulation in der Wachstumskontrolle auszugehen.*® 44 4° 46 47 48
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Fur die hohe Thrombosierungsneigung der Prothesen werden als mdgliche Ursachen
die gerinnungsfordernden Eigenschaften der Protheseninnenflache und somit das Feh-
len einer konfluenten Endothelzellauskleidung auf der Prothesenoberflache diskutiert.
Die Thrombenbildung scheint vor allem in der Frihphase der Prothesenimplantation fur

den Bypassverschluss verantwortlich zu sein. **

1.4 Eigenschaften einer funktionierenden GefalRprothese

Die Arterie ist ein komplex aufgebautes und funktionierendes Organ. Deshalb sollte ei-
ne Prothese zur Rekonstruktion eines GefalRes Eigenschaften aufweisen, die einer na-

turlichen Arterie in Struktur und Funktionalitat ahneln.

Biologische Eigen- Mechanische Eigen- Kommerzielle Eigen- Physikalische Eigen-

schaften

schaften

schaften

schaften

Gute Biokompatibili-
tat (nicht inflamma-
torisch, nicht to-
xisch, nicht immu-
nogen)

Eine konfluente,
adhérente Endo-
thelschicht, die anti-
thrombotisch wirkt
und dem Scher-
stress in-vivo
standhalten kann
Geringe Thrombo-
genitat
Biostabilitat

Infektionsresistenz

Starke und Festig-
keit, um starken
Driicken in-vivo
standhalten zu kon-
nen

Elastizitat
Compliance

Gut geeignetes

Material zum Nahen

Gunstig in der Her-
stellung

Kurze Zeitspanne
zwischen dem Be-
darf und der Im-
plantation

Kann individuell
genutzt werden
(Lange und Durch-

messer)

Hohe Porositat fur
den Heilungspro-
zess und die Angi-

ogenese

(Ergénzt ubernommen aus Thomas AC, Campbell GR, Campbell JH. Advances in vascular tissue engineering. Cardiovasc Pathol
2003 Sep-Oct;12(5):271-6.

Tabelle 1: Eigenschaften einer funktionierenden artifiziellen Prothese

Die Biokompatibilitdt beschreibt die Eignung eines Materials, sich den physiologischen
Bedingungen des Kérpers anzupassen. Eine inflammatorische oder toxische Reaktion
des Korpers auf das Implantat sollte unterdriickt werden, um eine Transplantatabsto-

Bung zu vermeiden. Auch die Aktivierung des Immunsystems oder der Gerinnungskas-
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kade fuhrt zu einem verlangsamten Heilungsprozess und zu einer schlechteren Integra-
tion des Implantats in die umliegenden Strukturen des Kdorpers. Durch die Gewéahrleis-
tung einer adaquaten Porositat der Gefal3prothese kbénnen der Heilungsprozess und die
Angiogenese unterstutzt werden. Das Endothel als vasoaktive selektiv permeable Bar-
riere und als sekretorisches Gewebe besitzt diese Eigenschaften, so dass eine Endo-
thelialisierung die Offenheitsrate verbessern kénnte. AuRerdem sollte ein gut funktionie-
render GefalRersatz den hamodynamischen Flussbedingungen in-vivo standhalten kon-
nen. Das kdnnte durch die in-vitro Endothelialisierung unter dynamischen Bedingungen
gewahrleistet werden.®
Durch die elastische Komponente kénnen natirliche Gefal3e sich den Flussbedingun-
gen des kardiovaskularen Systems anpassen.
Eine funktionierende Prothese sollte folgende Komponenten aufweisen:

Ein Gerust

Eine Matrix

Eine Endothelschicht*

Ein Gerist wird bendtigt, um der Prothese insgesamt Form und Starke zu verleihen und
um den Zellen die Moglichkeit zu geben, anhaften zu kdnnen. Die Matrix verstarkt die
Adhasion und Proliferation der EC auf der Innenoberflache der Prothese. Schliellich ist
ein Endothelzellmonolayer wichtig, um eine glatte antithrombotische Oberflache zu ge-
wahrleisten, die mit dem zirkulierenden Blut interagiert. Zur Herstellung einer Gefal3pro-
these, die in ihren Eigenschaften einem nativen Gefal3 ahneln soll, missen optimale
physiologische Bedingungen gewahrleistet sein. In den letzten Jahren konnten Bioreak-
toren entwickelt werden, die die Entwicklung von Gefal3prothesen optimieren und ver-
einfachen. In diesem Zusammenhang hat der Begriff des Tissue Engineerings immer

mehr an Bedeutung gewonnen.

1.5 Tissue Engineering

Das Tissue Engineering ist ein Verfahren, das Prinzipien aus technischen und Ingeni-
eurdisziplinen mit medizinischen, chemischen und molekularbiologischen Erkenntnissen
vereinigt. Es setzt sich zum Ziel, Ersatzmaterialien zu entwickeln, die dem Erhalt und
der Verbesserung von Gewebefunktionen dienen.>® ** Fiir die Entwicklung so genannter

tissue engineerter Konstrukte - wie Gefal3prothesen - wurden Bioreaktoren entwickelt.

13



1.5.1 Bioreaktoren

Mit Bioreaktoren kénnen in-vitro Bedingungen zur Herstellung von bioartifiziellen Gewe-
ben geschaffen werden. Durch die Erzeugung einer dynamischen Umgebung kénnen
die Konstrukte mit Sauerstoff, Wachstumsfaktoren und Zellkulturmedium versorgt wer-
den. Parallel dazu werden sie biomechanischen Bedingungen (Druck, Fluss, und Deh-
nung) ausgesetzt, die die Gewebebildung fordern. Ziel ist es dabei, die Struktur des
Gewebes und die biomechanischen Eigenschaften des Konstruktes zu verbessern.>? 3
Zellkultivierungs- und Beschichtungsverfahren der Prothesen kdnnen so unter physiolo-
gischen Bedingungen durchgefihrt werden. Die Entwicklung von GefalR3prothesen, die
dem Aufbau und der Funktionalitat von nativen Gefalen &hneln, kann damit erheblich

vereinfacht werden.

1.6 Endothelialisierung und Beschichtung der Prothesen

Ein anerkanntes Verfahren zur Verbesserung der Offenheitsraten von kleinkalibrigen
Gefal3prothesen ist die Endothelialisierung der Innenoberflache von Gefal3prothesen.
Die Endothelzellen garantieren strukturelle Integritat durch Bildung einer permeablen
und antithrombotischen Barriere zwischen dem Blut und der Arterienwand.>* Endothel-
zellen der nativen Gefal3e, als Schnittstelle zwischen dem Blutstrom und dem umge-
benden Gewebe, sind wichtige Regulatoren des Gefalsystems.?® Das Endothel kontrol-
liert den Blutfluss und den Gefaldtonus sowie die Aktivierung, Adhasion und Aggregati-
on von Thrombozyten. Aul3erdem beeinflusst es die Leukozytenadhasion sowie die Pro-
liferation und Migration von glatten Muskelzellen. Sie sind in vielen physiologischen und
biomechanischen Prozessen wie Angiogenese, Inflammation und Pravention von
thrombotischen Ereignissen involviert.>

Sie regulieren physiologische und pathophysiologische Vorgange. Die Homodostase des
vaskularen Systems wird durch die Produktion von Prokoagulantien und Antikoagulan-
tien, Vasodilatoren (z.B. NO), Vasokonstriktoren (z.B. ET-1), Wachstumsfaktoren (z.B.
PDGF), Wachstumsinhibitoren (z.B. Heparin) und Adhasionsmolekilen (z.B. ICAM-1)
sowie Chemotaxane (z.B. MCP-1) aufrechterhalten.>® Dem Endothelium wird in diesen
regulatorischen Mechanismen eine bedeutende Funktion beigemessen. Ein entschei-
dendes Problem der Endothelzellaussaat ist die Haftung der EC auf der Protheseninne-
noberflache. Dabei besteht nur eine sehr schwache Adhérenz der Endothelzellen auf
dem Prothesenmaterial. In-vivo fuhrt ein Blutdurchfluss der Prothese zu einer Ablésung
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der Zellen, einer totalen Endothelzellausschwemmung sowie zu einer Aktivierung der
Gerinnung und Immunabwehr. *7 22

Unter physiologischen Gegebenheiten haften EC an der Gefallwand mit ausreichender
Starke, um der Kraft des so genannten Wandscherstresses standzuhalten. Die adhéasi-
ve Starke erklart sich durch Zell-Matrix Interaktionen. Endothelzellen exprimieren Zell-
adhasionsproteine (Integrine), zu denen Fibronectin, Vitronectin, Kollagen, Throm-
bospondin, Elastin sowie Laminin gehoren und die Zellhaftung unterstiitzen.>’

45

Herring et al. waren die ersten Beschreiber der Endothelialisierung von Dacron-

Prothesen. Klinische Anwendung fanden bereits endothelialisierte ePTFE-Prothesen als

1.5 wiesen die-

Koronarbypasse und periphere Bypasse. In einer Studie von Laube et a
se Prothesen gute Ergebnisse in ihrer Funktionalitat auf. Charakteristisch waren die
Bildung einer Neointima aus glatten Muskelzellen und einer einschichtigen Endothel-
zellschicht. In Studien wurde deutlich, dass die Vorbehandlung der Protheseninneno-
berflache mit verschiedenen Substraten, wie Fibronectin oder Kollagen die Haftung des
Endothels auf der Oberflache verbessern.”® *° Auch die Vorbehandlung der Zellen mit
chronischem Scherstress vor der Implantation der Prothese verstarkt die Zellretention.
Sie reduziert moglicherweise die Inzidenzrate frither Thrombogenitat und der SIH.*’ Es
wurde demonstriert, dass bis zu 70% der Endothelzellen nach der Exposition von Blut-
fluss verloren gehen kénnen.®® Dardik et al. *® *® zeigten, dass die Zelldichte auf dem
Gefal3prothesenlumen, die nicht Scherkraften ausgesetzt waren, geringer war als die
mit der Vorbehandlung von Scherstress. Scherstress stellt einen wichtigen Faktor zur
Modifizierung der physikalischen, chemischen und biologischen Eigenschaften der En-
dothelzellen dar. Die auftretenden Veranderungen liegen auf der morphologischen E-
bene, gekennzeichnet durch eine Ausrichtung der Endothelzellen in Stromungsrichtung.
Die resultierende Verringerung des Stomungswiderstandes der Zelle fuhrt durch die
Veranderungen des Zytoskeletts und die Exprimierung von Zellverankerungsproteinen
zu einer erhéhten Zelladhasion. Andererseits kann auf molekulargenetischer Ebene
eine Beeinflussung des funktionellen Endothelzellenstatus durch Scherkrafte demonst-
riert werden.® 2 ©3 %4 47 yyon besonderem Interesse bei der GefaRprothesenbeschich-
tung ist dabei die Erh6hung der antithrombotischen Eigenschaften durch eine verbes-
serte Zelladharenz auf der Protheseninnenoberflache.
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1.7 Kollagen

1.7.1 Kollagen Eigenschaften und Funktionalitat

Kollagen ist ein naturliches Polymer, das in Knochen, Haut, Sehnen und Knorpel vor-
kommt. Auch die Arterien - inshesondere die muskularen Typen - weisen einen hohen
Anteil an Kollagen auf. Blutgefal3e bestehen zu 60% aus Typl-Kollagen und zu 30%
aus Typ3-Kollagen. Kollagen ist eines der wichtigsten Strukturproteine des Korpers. Es
gewahrleistet den Geweben Starke und Stabilitat. Das Kollagen ist an vielen Funktio-
nen- wie die Migration, das Zellwachstum und Interaktionen von Proteinen und Prote-
oglykanen beteiligt. Bislang konnten 26 verschiedene Kollagentypen identifiziert wer-
den. Die Basis des Kollagens bildet eine aus 3 Polypeptidketten bestehende Tripelhelix.
Die wichtigsten faserformenden Kollagen-Typen sind Typ [, I, und Ill Kollagen, die 70%
des Korperkollagens ausmachen.®*

1.7.2 Kollagen als Prothesenmaterial

Das Kollagen verleiht den Gefal3en - als ihr biologischer Bestandteil - Starke und Fes-
tigkeit. Es ist bekannt, dass Kollagen kaum inflammatorisch und antigen wirkt.®> Im Fol-
genden sind die Vorteile und Nachteile des Kollagens fur die Entwicklung einer biokom-

patiblen Gefal3prothese dargestellt:

Vorteile:
hohe Verfugbarkeit und relativ einfach in der Gewinnung,
wenig antigen
nicht toxisch und biokompatibel
Spannungskraft
gering inflammatorisch
kontrollierte Bioabbaubarkeit
Nachteile:
hohe Kosten der Verwertung von Kollagen Typl
hoch thrombogen
mdgliche Ubertragung von Krankheiten wie z.B. Kreutzfeld-Jacob Er-

krankung (durch tierisches Kollagen)®®
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Der groRte Widerstand der Gefal3e gegeniber hamodynamischen Driucken resultiert
aus dem Vorhandensein von glatten Muskelzellen, Kollagen- und Elastinfasern. Kolla-
gen beugt zudem Gefal3rupturen vor, hat gute mechanische Eigenschaften und kann
als Geriist fiir die Aussaat von Endothelzellen verwendet werden.®’

Es ist beschrieben, dass Typl-Kollagen eine schnellere endotheliale Haftung an Memb-
ranen und das Wachstum von EC begiinstigt.®® Kollagen ist wie bereits erwahnt, ein
nativer Bestandteil von endothelialen Zellmatrices, das als Adhasionsprotein die Zellan-
haftung und die Proliferation von Zellen ermoglicht. Diese wird durch spezifische Inter-
aktionen zwischen der Aminosaurensequenz der Arg-Gly-Asp (RGD) in Kollagenmole-
killen und Integrinen in der Zellmembran begiinstigt.®® Ihr spezifisches Bindungsvermo-
gen resultiert in einem fokalen Kontakt der Zellen zum Substrat, das wiederum die Zell-
anhaftung und die Zellbewegung beguinstigt.

Aufgrund der mechanischen und biologischen Eigenschaften und seiner guten Biokom-
patibilitat erweist sich Kollagen fur die Entwicklung von biomedizinischen Ersatzmateria-

lien wie Gefal3prothesen als besonders geeignet.
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1.8 Zielstellung

Das Ziel dieser Pilotstudie ist die experimentelle Untersuchung der Biokompatibilitat
und Offenheitsrate einer unter Fluss endothelialisierten und mit Myofibroblasten be-

schichteten Kollagenmatrix-Gefal3prothese im Schweinemodell.

Nachstehend aufgefihrte Methoden und experimentelle Untersuchungen wurden

zur Prufung der Kollagenmatrix-Gefal3prothesen vorgenommen:

1. Die Venenentnahme zur Endothelzell- und Myofibroblastenextraktion
2. Die unter dynamischen Bedingungen erfolgte Endothelzell- und Myo-
fibroblastenkultivierung auf der Kollagenprotheseninnenoberflache bzw. -
aul3enoberflache
3. Die Implantation der Gefal3prothesen in die Arteria femoralis superficialis des
Schweins
4. Die Durchflussprufung der implantierten Prothesen im Abstand von 2 und 4
Wochen nach der Implantation
5. Die Explantation der Gefal3prothesen nach 6 Wochen
6. Histologischer Nachweis der Prothesen
a) Histologischer Kollagennachweis
b) Histologischer Nachweis des Endothels mit HE-Farbung
c) Histologischer Nachweis von Thrombenbildungen der zu untersuchen-
den Prothese
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2 Material und Methoden

2.1 Versuchsaufbau

Die Tierhaltung, die Operationen sowie die Nachbehandlungen und -untersuchungen
wurden in der tierexperimentellen Einrichtung der Charité - Universitdtsmedizin am
Standort Virchow-Klinikum (in Berlin) durchgefiihrt. Die Genehmigung zur Durchfiihrung
einer tierexperimentellen Studie hat das Landesamt fur Arbeitsschutz, Gesundheits-
schutz und technische Sicherheit des Landes Berlin unter der Genehmigungsnummer
G0027/04 erteilt. In unserer Pilotstudie wurde auf die methodischen Grundlagen vorhe-
riger Studien der Arbeitsgruppe zurtickgegriffen. Diese Beschichtungsverfahren unter
dynamischen Bedingungen wurden auf ePTFE-Prothesen bereits angewendet. Das
Verfahren der Endothelialisierung unter dynamischen Bedingungen wurde weiterentwi-
ckelt und ist ein Bestandteil der jetzigen Studie. Eine detailgenaue Beschreibung der
Methodik ist daher wichtig. Der Unterschied liegt im Aufbau sowie in der Beschaffenheit
der Prothesen. Bisher wurde eine Kollagenmatrix-Gefal3prothese noch niemals mit En-
dothelzellen beschichtet. Die Versuchsbeschreibung der etablierten Methode ist not-
wendig, um Resultate des Beschichtungsverfahrens der bisher noch nicht beschichte-
ten Prothesenart darzustellen.

Alle Operationen fanden in der tierexperimentellen Einrichtung des Universitatsklini-
kums Charité, im Campus Virchow Klinikum (Leiter: PD Dr. med. C. Grosse-Siestrup)
statt. Hierbei wurden alle Operationen unter Anleitung eines in der Gefal3chirurgie er-
fahrenen Operateurs (PD Dr. med. J.W. Mall) nach dem gegenwartig gangigen gefali3-
chirurgischen Standard durchgefuhrt.

2.1.1 Struktur und Aufbau der Kollagenmatrix-GefaRprothese

Die Kollagenmatrix-Gefal3prothese besteht aus reinem Typ-1 Rinderkollagen. Durch ein
von der Firma Jotec GmbH patentiertes Verfahren lassen sich die PorengréRe und -
ausrichtung spezifisch einstellen. Die Poren verlaufen radial und bilden so ein offenpo-
riges interkonnektierendes System, so dass glatte Muskelzellen von der extraluminalen
Seite durch die Poren eindringen kdonnen und so sich in der Kollagenmatrix verteilen

kénnen. In dieser Kollagenmatrix eingebettet befindet sich ein Polyesternetz. Die Innen-
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schicht der Kollagenmatrix ist mit einer Proteinschicht ausgekleidet, die die Prothese

primar abdichtet und eine gleichméaRige Oberflache fir die Endothelialisierung bildet.

2.1.2 Auswahl der Tiere

Fur die Implantation der Prothesen wurden 9 Schweine der Marke “Deutsche Landras-
se’ ausgewahlt. Zum Operationszeitpunkt wogen alle Tiere durchschnittlich 54 +/- 1,5
kg. Insgesamt wurden 9 Tiere operiert. 6 Tieren wurde jeweils eine beschichtete Kolla-
genmatrix-Gefal3prothese implantiert. Zur Kontrolle wurde einem Schwein eine be-
schichtete ePTFE-Prothese und einem weiterem Schwein eine unbeschichtete Kolla-
genmatrix-GefalR3prothese implantiert. Ein Tier musste nach der Venenexplantation ein-
geschlafert werden. Ein weiteres starb nach der Prothesenimplantation.

Auch nach Ricksprache mit dem Institut flir Biometrie und Statistik der Charité ist die
GroRRe der Kontrollgruppe mit 2 Tieren bei insgesamt 7 Versuchstieren in einer Pilotstu-
die ausreichend. Eine Pilotstudie ist eine Studie um die Machbarkeit fir nachfolgend
validierte Studien zu priufen. Eine statistische Auswertung bei einer Pilotstudie ist aus

unserer Sicht nicht sinnvoll.

2.1.3 Haltung der Tiere

Die Tiere wurden zur Eingewdhnungsphase 14 Tage vor Operationsbeginn in einem
Gemeinschaftsstall gehalten und gepflegt. Ein in der Tierhaltung qualifiziertes Personal
sorgte entsprechend der Tierschutzrichtlinien fir die adaquate Versorgung und Pflege
der Tiere wahrend des Experiments. Die Unterbringung im 12-stiindigem Helldunkel-
Rhythmus, Futter und Wasser, Pflege und ausfuhrliche Wundversorgung waren zu je-
dem Zeitpunkt gegeben. Postoperativ war stets eine adaquate Schmerztherapie mit

Fentanylpflaster Uber 5 Tage gewahrleistet.

2.1.4 Vorbereitung zur tierexperimentellen Studie

Alle Tiere erhielten am Tag der Gefal3prothesenimplantation je nach Gewicht eine ein-
malige Gabe niedermolekulares Heparin i.v. von 2500 IE intraoperativ sowie als Daue-
rantikoagulation tgl. 100 mg ASS. Vor jeder Operation wurden die Schweine gewa-
schen, fur den jeweiligen Eingriff entsprechend gelagert, an der zu operierenden Stelle

rasiert und mit Betaisodona desinfiziert.
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2.1.5 Anasthesie

Die Tiere wurden im Tierstall mit 4 mg/kg Azaperon (Stresnil?, Fa. Janssen) pro kg KG.
i.m., 0,05 mg Atropin und 10 mg Ketamin (Ursotamin®, Fa. Serumwerk Bernburg AG)
pro kg KG. i.m. ruhig gestellt. Die Narkose wurde schlie3lich mit 0,5 mg/kg Etomidat
(Etomidat-Lipuro, Fa. B. Braun, Melsungen) i.v. eingeleitet und nach der Intubation
erfolgte die intraventse Applikation der Muskelrelaxanz 4mg Pancuroniumbromid. Die
Beatmung erfolgte mit 40% O, + 60% N, O + ca.l, 5 - 1,8% Isofluran. Nach Bedarf wur-
de die Gabe mit 2-4mg Pancuroniumbromid zur Relaxation wiederholt. Die Tiere wur-

den mit einer Kapnographie und kontinuierlicher Ekg-Ableitung intraoperativ gemonitort.

2.2 Vorversuche

Unter der Leitung von Dr. med. M. Paulitschke wurden alle Arbeitsschritte zur Beschich-
tung der Kollagenmatrix-Gefal3prothese im Labor der VasoTissue Technologies GmbH
durchgefuhrt.

Ziel der Vorversuche war es, zu uberprifen, inwieweit die Beschichtungstechnologie
der VasoTissue GmbH auf die von der Firma JOTEC GmbH entwickelten und fur die
Versuchsreihen bereitgestellten Kollagenmatrix-Gefal3prothesen anwendbar ist. Des
Weiteren sollte Uberpruft werden, ob es nach Abschluss des Beschichtungsvorganges
zu einer konfluenten Endothelzellschicht kommt. Fir die drei geplanten Vorversuche
wurden Primarzellkulturen verwendet, die bei der VasoTissue GmbH im Stickstofflager
vorratig und gepruft waren. Die kryokonservierten Zellkulturen wurden gemali der Vaso
Tissue-eigenen Standardarbeitsanweisung (SOP) aufgetaut und in Kultur gebracht.
Nach Erreichen der Subkonfluenz wurden die Zellkulturen trypsiniert und im Kulturme-
dium resuspendiert, um anschlieRend auf der Gefal3prothese ausgesat zu werden.

Die Aussaatdichte der Endothelzellen betrug 1 Million/Prothese.

Zur Erzielung einer Gleichverteilung der Endothelzellen tber die gesamte Prothesen-
innenflache wurde die Perfusionskammer fur 4h mit einer Umdrehungs-Geschwindigkeit
von 3/h rotiert. Nach der Aussaat der Zellen erfolgte der Einbau der Kammer in den
Kreislauf. Durch ein automatisiertes Pumpregime wurde die Pumpleistung in 10er-
Schritten halbstiindig, beginnend bei 10 %, auf 100 %, erhéht, um dann fur weitere 57,5
h bei maximaler Leistung fortgefihrt zu werden. Im Anschluss an die Perfusion wurde

die Prothese ausgebaut, mit trypanblau angefarbt und anschlie3end mikroskopiert.
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2.3 Endothelzellverarbeitung

Es wurde jeweils ein 5 cm langes Venensegment von der Vena jugularis externa ent-
fernt, nach der Operation in ein geeignetes Transportmedium gegeben und von dem
Tier-Operationssaal direkt in das Zellkulturlabor gebracht. Dort wurden alle weiteren
Arbeitsschritte zur Bearbeitung der Venensticke unter der Sterilwerkbank vorgenom-
men.

Nach der Entnahme der Vene aus dem Transportmedium, wurde diese mit 70%-igen
Ethylalkohol bespriiht, von beschadigten Segmenten getrennt sowie von anhangender
Adventitia durch Nachpraparation befreit.

SchlieRlich wurde ein Glasrohr mit abgerundeten Offnungen und einer aufgesetzten
Olive beidseitig in das Lumen der Vene eingefihrt und mittels Festziehen eines Kabel-
binders hinter der Olive fixiert. Durch mehrmaliges Spulen mit PBS wurde das Venen-
segment von noch vorhandenen Blutbestandteilen befreit, mit Kollagenase-Ldsung ge-
fallt und luftblasenfrei verschlossen. Die Vene mit der Kollagenase-Lésung wurde
schlie3lich auf einer Petrischale in einem Brutschrank fir 15 min bei 37° C, 5% CO,
inkubiert.

Nach der Inkubation wurde die Vene mit Zeigefinger und Daumen behutsam massiert,
um die Ablosung der Endothelzellen von der subzellularen Matrix mechanisch zu ver-
starken. Danach wurden 20 ml PBS in die Vene appliziert und die gesamte Flissigkeit
einschlief3lich der Kollagenase-Losung und den abgeldsten Zellen in einem Zentrifugen-
réhrchen aufgefangen. Die gesamte Zellsuspension wurde schlie3lich fir 5 min. bei ca.
400 x g bei Raumtemperatur abzentrifugiert und der Uberstand nach dem Zentrifugieren
aseptisch entfernt.

Schliel3lich erfolgte die nochmalige Kollagenase-Inkubation und das Ablésen von Zel-
len, nunmehr unterhalb der zuvor entfernten Endothelzellschicht, mit dem Ziel,
Fibroblasten zu isolieren. Das Zellsediment wurde in einem Endothelzell-Kulturmedium
resuspendiert, die Zellzahl bestimmt und in einer vorbereiteten Kulturflasche ausgesat.
Die Aufnahme der Kollagenase-Fibroblasten-Suspension erfolgte in einem Zentrifugen-
rohrchen mit anschlieRender Neutralisation des Enzyms durch Zugabe von serumhalti-
gem Kulturmedium. Nach der Zentrifugation und Resuspendierung im serumhaltigen
Kulturmedium erfolgte die Aussaat der Zellen in zwei separaten Kulturgeféaf3en. Der ers-
te Medienwechsel fand nach 24 Stunden statt. Bei Bedarf wurden die Zellen maximal

zweimal passagiert, um eine zu hohe Zelldichte in den KulturgeféaRen zu vermeiden und
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dadurch eine maximale Zellausbeute zu erzielen. Innerhalb von 9 Tagen erreichten die
Zellzahlen Werte von durchschnittlich 1,7x 10° Zellen, die eine Aussaat der Zellen auf
den Prothesen ermdglichte, so dass die Fertigstellung der Gefal3prothesen terminge-

maf zum OP-Termin gesichert war.

2.3.1 Zellfarbung

Zur Verifizierung der Endothelzellen und Fibroblasten vor der Kultivierung erfolgte die
Anfarbung der Zellen unter Verwendung des negativ geladenen Farbstoffes Hamatein.
Bei Hamatein handelt es sich um ein Oxidationsprodukt des Hamatoxylins. Durch Zu-
gabe von Alaunsalzen entstehen Hamatoxylinlacke, die stark positiv geladen sind und
daher zur Anfarbung von Zellkernen verwendet werden. Durch die Erhéhung des pH-
Wertes konnte der Ubergang von der rot-braunen Farbe in sauren Losungen (pH 3) zur
charakteristischen Blau-Farbung erreicht werden. Die Gewebesegmente wurden bis zur
Einstellung der gewtinschten Farbeintensitat 20 Minuten lang gefarbt und anschlie3end
mit Leitungswasser gespult. Zusatzlich erfolgte bei der Zellfarbung mit Hamatoxylin-
Eosin ein Gegenfarben der Praparate mit 1%-iger Eosin-Losung und ein anschlief3en-

des Spulen mit Leitungswasser.

2.3.2 Endothelzell- und Myofibroblastenkultivierung

Die Kulturflasche, die die Zellkulturen enthielt, wurde in den CO,- Brutschrank bei 37°C,
und einer relativen Luftfeuchtigkeit von 100% bei einer CO, Begasung von 5% platziert.
Erstmalig wurde das Kulturmedium 24 h nach der Endothelzellaussaat und spater alle
48 Stunden ausgetauscht. Als Kulturmedium wurden 4 ml ECGM MV2 verwendet.
Nachdem eine Subkonfluenz von 80% erreicht war, konnten die Zellen mittels
Trypsin/EDTA-in-PBS-L6sung abgeldst, die Zellkultur in dem Brutschrank flr 5min bei
37° C inkubiert und nach der Inkubation die Zellablésung mikroskopisch auf interzellula-
re Kontakte und Gestalt begutachtet werden. Bei einer nahezu vollstandigen Ablésung
der Zellen, wurde die Trypsin-Aktivitat durch Zugabe von Endothelzell-Kulturmedium
neutralisiert, die Zellsuspension in ein Zentrifugenréhrchen tberfihrt und fir 5 min bei
400 xg und Raumtemperatur zentrifugiert. Nach der Resuspension der Zellen wurde die
Zellzahl bestimmt und in Abhangigkeit der Zellausbeute die Aussaat, die Flaschengrof3e
und das Endvolumen (Zellen & Medium) berechnet. Die Zellen wurden in neue Kultur-

gefal3e ausgesat und die Flasche bis zum Erreichen des Endvolumenwertes mit Endo-
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thelzell-Medium aufgefullt. Die Fibroblastenverarbeitung und Zellzahlbestimmung wurde
analog der Endothelzellverarbeitung durchgefihrt.
Als Kulturmedium wurde ein fur Fibroblasten speziell hergestelltes Fibroblastenkultur-

medium verwendet.

2.3.3 Zellzahlbestimmung

Die Zellzahl konnte mittels Cell-Counter CASY®1 (Schérfe System, Reutlingen) ermittelt
werden. AulRerdem wurden das PDL (population doubling level, Generationszahl) und
die PDT (population doubling time, Verdopplungszeit) berechnet.
Die Vermehrung der Primarzellen ist durch ein exponentielles Wachstum gekennzeich-
net. Mutterzellen teilen sich in zwei Tochterzellen und daraus ergeben sich aus einer
Ausgangszellzahl von N, Zellen nach n Teilungen N Zellen mit

N=N, 2" {GI. 1}
und daraus folgt IgN =Ig N, + n:lg 2
und daraus folgt n=PDL=(IgN—-1gNo,)/Ig 2 {Gl.2}
PDT [h] =t [h]/ PDL
Beispielrechnung:

No = 100.000 N =250.000t=72h
Nach Einsetzen in Gleichung 2 ergibt sich folgendes Ergebnis:

PDL =1,32

2.4 Prothesenbearbeitung

2.4.1 Perfusionskammer

Die Perfusionskammer setzt sich im Wesentlichen aus einem Holzylinder und zwei
Kammerkolben zusammen. Die nicht verschiebbaren Kammerkolben schliel3en den

Holzzylinder von beiden Seiten mittels eines Silikon-O-Rings ab.
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Kammer mit
Prothese

Roller Unit

© VasoTissue GmbH 1998
Lange der Prothese: 7 cm

Lange der Kammer: 300 mm
Innerer Durchmesser der Kammer: 40 mm

AuRerer Durchmesser der Kammer: 50 mm

Abbildung 3: Roller Unit und Prothesenkammer TCS*

Ein auf 7 cm zugeschnittenes Prothesensegment wird Uber einen Adapter an die Kol-
ben angeschlossen, die wiederum durch O-Ringe sicher an der Kammerinnenwand fi-
lert wurden. Damit ist die Prothese selbst ein Bestandteil des inneren Kreislaufs. Dieser
kann nach auf3en Uber Luer-Anschlisse an den Perfusionskreislauf angeschlossen
werden.

Zusatzliche radiale Medium Ein- und Auslassoffnungen in den Kolben erlauben eine
aulRere Umstromung der Prothese zur in-vitro Simulierung der Gewebsflussigkeit. Die
Offnungen sind durch Luer-Anschliisse an den duRReren Kreislauf angeschlossen. Eine
gleichmalige Verteilung der Endothelzellen auf der inneren Prothesenoberflache wird
durch den zylindrischen Aufbau der Perfusionskammer erreicht, der eine Rotation der
Kammer um die Langsachse wahrend der Phase der initialen Besiedlung ermdéglicht.
Die wichtigsten Elemente des Perfusionskreislaufs (Abb.4) sind der gaspermeable Me-
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dienbeutel (zur pH-Stabilisierung des Karbonat/Bikarbonat-gepufferten Kulturmediums)
sowie die Rollenpumpe. Zur Erhéhung der Flussraten wurde der Kreislauf vor der Pum-
pe unter Verwendung von Y-Sticken aufgeteilt, um das Medium parallel durch zwei
Pumpschlauche zu férdern. Nach der Pumpe wurden die Pumpschlauche wieder zu-

sammengefihrt.

| Medienbeutel | |Perfus'onskammer|

— >0 )

Rollenpumpe |

Abbildung 4: Schematische Darstellung des Prothesenkreislaufs zur Zellbeschichtung von

Prothesen

Kammer und Medienbeutel befanden sich im Inkubator, die Pumpe auf3erhalb. Zur
Vermeidung von Temperaturschwankungen in der Perfusionskammer wurde die Stro-
mungsrichtung so gewahlt, dass das Kulturmedium zunachst in den Medienbeutel und
erst anschlieRend durch die Kammer gepumpt wurde. Dariiber hinaus wurde darauf
geachtet, dass die Schlauchabschnitte aufR3erhalb des Inkubators minimal gehalten wur-

den.

2.4.2 Funktionsschema der Perfusionskultivierung

Der Perfusionskreislauf besteht aus einem inneren, die Prothese durchstromenden, und
einem auleren, die Prothese umstromenden, Kreislauf. Beide Kreislaufe kdnnen unab-
hangig voneinander betrieben werden. Der innere Kreislauf verbindet den Kammerkol-
ben, der die Prothese enthalt, mit der Pumpe und dem Medienbeutel.

Der Medienbeutel ist gaspermeabel und gewahrleistet einen Gasaustausch zwischen
dem Medium und der Atmosphare im Inkubator.

Uber die gesamte Versuchsdauer soll der statische Druck konstant gehalten werden.
Dies wird erreicht, indem das Medienreservoir in identischer Hohe zur Perfusionskam-

mer platziert wird. Zur Perfusion des Mediums wird eine Rollenpumpe verwendet.
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2.4.3 Endothelzellbeschichtung und Fibroblastenbeschichtung

Die zur initialen Beschichtung der Protheseninnenoberflache bendtigte Zelleinsaat wur-
de auf einen konstanten Wert von 1 Million Zellen/Prothese festgelegt, was in etwa ei-
ner 50%-igen Konfluenz entspricht.

Die zur Beschichtung notwendige Gesamtzellzahl der Protheseninnenflache ist abhan-
gig von der Lange, dem Innendurchmesser der Prothese und der Zelleinsaat. Sie wurde
stets neu berechnet. Die Zellen wurden wie beim Kulturmedienwechsel durch Trypsinie-
rung abgelost, das Zellsuspensat bei 200 xg fur 5 min zentrifugiert, das Pellet re-
suspendiert und die Zellzahl bestimmt. Danach wurde der auf3ere Kammerraum voll-
standig mit Endothelzell-Kulturmedium geflllt, so dass die Prothese von dem Kulturme-
dium umgeben war.

Die Zellzahl zur initialen Zellaussaat wurde berechnet und ein Zentrifugenréhrchen mit
Endothelzell-Kulturmedium auf das errechnete Volumen beflllt. Die Zellsuspension
wurde blasenfrei in die Prothese injiziert. Die Fibroblasten wurden als Bolus von
100.000 Zellen in den aulReren Kammerbereich appliziert, der das Kulturmedium zur
Umspulung der Prothese enthalt und anschlielRend dicht verschlossen. Die gesamte
Perfusionskammer wurde dann bei einer Temperatur von 37° C und einer Umdre-
hungszahl von 0,3 U/min fur 4 Stunden auf einem im Inkubator befindlichen Roller plat-
ziert, um so eine gleichmalige Verteilung der Zellen auf der Innen- bzw. Aul3enseite der
Prothese zu erzielen. Nach Ablauf der Zeit wurde die Endothelzellsuspension aus der
Prothese entfernt und die Zahl der nicht adharenten Zellen bestimmt. Aus dieser und
der Einsaatzellzahl liel3 sich die Effizienz der Zellaussaat bestimmen. Die Perfusi-
onskammer wurde dann unter sterilen Bedingungen in den Perfusionskreislauf integ-

riert.

2.4.4 Beschichtung der Prothesen unter dynamischen Bedingungen

Fur die initiale Zellbeschichtung wurden die Gesamtzellzahlen, abhéangig vom Gefal3-
durchmesser und der Prothesenlange, fir jeden Versuch neu berechnet. Die Aussaat-
dichte der Endothelzellen betrug ca.1 x 10° Zellen/Prothese. Dies entsprach in etwa
einer 50%-igen Konfluenz. Dazu wurde die Zellsuspension in ein entsprechendes Vo-
lumen an Kulturmedium aufgenommen, um das innere Lumen der Prothese mit der
Zellsuspension aufzufillen und anschlielend dicht zu verschliel3en. Die Fibroblasten

wurden als Bolus von ca.100.000 Zellen in den auf3eren Kammerbereich appliziert, der
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das Kulturmedium zur Umspulung der Prothese enthélt und anschliel3end dicht ver-
schlossen wurde. Die initiale Zelladhérenz lag durchschnittlich bei 90%. Im Anschluss
an die Aussaat wurde die Kammer auf einen im Inkubator befindlichen Roller platziert.
Dieser rotierte die Kammer fur die folgenden vier Stunden bei 3 Umdrehungen/h, um so
eine gleichmaRige Verteilung der Zellen auf der Innen- bzw. AulRenseite der Prothese
zu erzielen. AnschlieRend wurde die Kammer unter sterilen Bedingungen in den Perfu-
sionskreislauf integriert. Die Messung des Volumenstroms und der daraus resultieren-
den Scherraten (dyn/cm?) erfolgten in Abh&ngigkeit vom Pumpregime. Die Scherraten
wurden jede 30 Minuten um 1,5 dyn/cm? kontinuierlich erhéht bis sie nach 260 Minuten
Werte von 15 dyn/cm? erreichten. Nachdem Scherspitzen von 15 dyn/cm? erreicht wa-

ren, wurde der Volumenstrom tber 3 Tage gepulst.

kontinuierlicher Fluss pulsatiler Fluss mit
0,55 100 % / 0,5 s Pause

16 T min. 3 Tage

|

dyn/cm2

0 30 60 90 120 150 180 210 240 270 300 330 360 390

Zeit [min]

Abbildung 5: Pumpregime zur Perfusion der zu beschichtenden GeféaRprothese

Die Pumpe wurde Uber eine Software gesteuert. Das Pumpregime ist obenstehender
Grafik zu entnehmen (Abb. 5). Die Perfusion bei maximaler Pumpleistung erfolgte Uber
3 Tage. Mit zunehmender Zellkonfluenz nahm der Mediumspiegel kontinuierlich ab und
damit auch das Gewicht der Perfusionskammer. Nach 72h war eine gleichmaRige Kon-
fluenz der Zellen auf der Prothesenoberflache erreicht. Nach Entnahme der Prothesen

aus der Perfusionskammer erfolgte die Uberfilhrung in einen Transportbehalter und
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schlie3lich die Praparation der distalen und proximalen GefalR3anschlisse an der Arteria

femoralis superficialis.

2.5 Chirurgische Techniken

2.5.1 Venenentnahme zur Endothelzellgewinnung

Fur die Endothelzellgewinnung wurden den Schweinen 5 cm lange Venensegmente der
Vena jugularis externa entnommen. Die Explantation der Venensegmente der Vena
jugularis externa wurde bei allen Tieren der zu untersuchenden Gruppe komplikations-
los durchgefiihrt. Die Venen wurden im Halsbereich mit einem Durchmesser von ca. 3
mm Uber eine Strecke von 60 mm frei prapariert. Die durchschnittliche Lange der Ve-

nensegmente betrug +/- 5 cm.
2.5.1.1 Anésthesie

Die Anésthesie der Tiere erfolgte wie unter 2.1.5 beschrieben.
2.5.1.2 Zugang

Die Tiere wurden in Ruckenlage auf dem OP-Tisch fixiert. Das Operationsgebiet am
Hals wurde grof3flachig rasiert, desinfiziert und steril abgedeckt. Der Operateur setzte
einen 7cm grol3er Schnitt medial des M. sternocleidomastoideus gesetzt. Nach Préapa-
ration des Subkutangewebes und der Halsfaszien konnte die Vena jugularis externa
freigelegt, ein 7 cm grol3es Venensegment reseziert und in einen mit Antibiotika und
Phosphatpufferlosung geflllten Transportbehalter Gberfihrt werden. Dieser wurde in ein
kihltemperiertes Dewargefal3 verpackt und zeitnah ins Labor zur Zellisolation gebracht.
Nach einer Blutstillung wurde die Wunde zweilagig vernéht, mit einem Wundschutzver-
band abgedeckt und das Versuchstier anschliel3end in den Aufwachbereich gebracht.
Unmittelbar nach Abschluss der OP wurden die Behalter mit den Venensegmenten in

die Labore der VasoTissue GmbH zur weiteren Bearbeitung transportiert.
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Vena
jugularis

Abbildung 6: Freipréparierte Vene zwecks spaterer Entnahme zur Zellisolation (Tier Nr. 100)

2.5.1.3 Wundversorgung

Die Nachversorgung der Wunde sowie das Ziehen des Nahtmaterials nach einer Wo-
che erfolgten durch das Personal der tierexperimentellen Einrichtung. Wéhrend des
postoperativen Verlaufs wurde die Wunde taglich inspiziert, alle drei Tage wurden Ge-
wicht und Temperatur gemessen und das Nahrungs- und Aktivitatsverhalten der Tiere

beobachtet.
2.5.1.4 Implantation

Die Tiere wurden wie unter 2.1.4 und 2.1.5 beschrieben auf die Operation vorbereitet.
2.5.1.5 Implantationsort

Die Lagerung der Schweine erfolgte wie unter 2.5.1.2 beschrieben. Die Prothesen wur-
den jeweils in die Arteria femoralis superficialis unterhalb des Leistenbandes implantiert.
Der Bereich im Trigonum femorale wurde grof3flachig rasiert und mit Betaisodona desin-
fiziert. Der gesamte Korper wurde mit sterilen OP-TUchern bedeckt. Ein 15x20 cm gro-
Bes Areal im Bereich des Ligamentums inguinale wurde fir die Operation ausgespart.
Ein 10-12cm langsverlaufender Schnitt wurde mittig vom Leistenband aus als Zugang
gesetzt. Nach Praparation der Faszien konnte, unter besonderer Schonung des Nervus
femoralis, ein 7 cm langes Segment der Arteria femoralis superficialis unterhalb der Bi-
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furkation der Arteria femoralis communicans freiprapariert werden. Das Abklemmen
eines ca. 7 cm langen Arteriensegments erfolgte erst proximal dann distal, um schliel3-
lich ein ca. 6 cm langes Arterienstick zwischen den Klemmen herauszutrennen. Eine
Heparin—haltige Kochsalzlésung (2500 IE/250 ml) wurde kurz vor dem Abklemmen i.v.
appliziert. Die beschichtete Kollagenmatrix-Gefal3prothese wurde dem Transportbehal-
ter entnommen und in einen Kochsalzlésung enthaltenden sterilen Behdlter tberfiihrt.
Die ePTFE-Prothese und die unbeschichtete Kollagenmatrix-Gefal3prothese konnten
direkt der sterilen Verpackung entnommen werden. Die Prothesen wurden auf die ge-
wulnschte Lange zugeschnitten und die Prothesenenden in End-zu-End Technik implan-
tiert. Verwendet wurde ein fortlaufender Faden (Prolene 6/0). Begonnen wurde stets an
einem dorsal gelegenen Anfangspunkt. Die distale Klemme wurde vor der letzten
Verknotung gel6st, die Prothese entliftet und schliel3lich die proximale Klemme geldst.

Nach Spulung der Wundhdhle und der Koagulation der Blutungen im Wundgebiet, er-
folgte die Uberprufung der implantierten Prothese auf Defekte. Der Blutfluss wurde zu-
erst digital und dann visuell anhand der Pulsationen kontrolliert. Nach ausftihrlicher
intraoperativer Blutstillung erfolgte der schichtgerechte Wundverschluss mit anschlie-

Rendem Verband.
2.5.1.6 Wundnachsorge

Alle drei Tage wurden Gewicht und Temperatur und das Aktivitats- und Nahrungsver-
halten kontrolliert. Die zeitgerechte Entfernung des Nahtmaterials erfolgte bei trockenen
und reizlosen Wundverhéltnissen am 14. postoperativen Tag durch das Personal der
tierexperimentellen Einrichtung. Bei allen Tieren fand die Messung des Blutflusses mit-

tels Duplexsonographie 14 Tage und 28 Tage nach der Prothesenimplantation statt.
2.5.1.7 Ultraschall-Dopplermessungen

Die Durchflussmessungen wurden ca. 14 sowie 28 Tage nach der Implantation mittels
des Gerates Sonotron Vingmed CFM-800 (Abb.7) ermittelt. Dieses Gerat ist Teil der
apparativen Ausstattung der tierexperimentellen Einrichtung der Charité Campus Vir-

chow.
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Abbildung 7: Sonotron Vingmed CFM-800 (Bild oben) und Sektorschallkopf (Bild unten)

Es wurde ein Sektorschallkopf mit einer Sendefrequenz von 7,5 MHz verwendet. Der
Schallwinkel lag bei 45°.

2.5.2 Prothesenexplantation

Nach ca. 6 Wochen erfolgte die Explantation der Prothesen. Die Anasthesie und Lage-

rung der Tiere erfolgten wie unter 2.1.4, 2.1.5 sowie unter 2.5.1.2 beschrieben.
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2.5.2.1 Zugang und chirurgische Technik

Die bestehende Narbe diente als Orientierung fur den ersten Schnitt. Nach Préparation
der Faszien wurde das Implantat von umgebendem Gewebe freigelegt. Jede Prothese
wurde vor der Entnahme digital auf seine Offenheit gepruft. Nach dem Abbinden der
Abschnitte des nativen Gefalles 1 cm proximal und distal des Implantats, gelang die
Explantation der Prothese mit 2 cm anhangender nativer Arterie und die Uberfiihrung in
ein Falconrohrchen mit 1%-iger Formalinlésung. Die Prothesen wurden zur Untersu-

chung direkt in das histologische Labor transportiert.

2.5.2.2 Verbleib des Versuchstiers

Den Tieren wurde hochkonzentriertes KCL injiziert. Gemald den Tierschutzrichtlinien
erfolgte die Entsorgung der Kdorper nach Eintritt des Todes in der Tierkérperbeseiti-

gungsanstalt (TBA).
2.6 Histologische und immunhistologische Untersuchung

2.6.1 Immunhistologische Untersuchungen der Explantate

Die zu beschreibenden histologischen und immunhistologischen Untersuchungen wur-
den in der AG Infektions-/Entziindungspathologie/Orthopadische Pathologie des Patho-
logischen Instituts der Charité Universitatsmedizin Berlin nach den dort geltenden Stan-
dardarbeitsanweisungen durchgefiihrt. Zur Absicherung der Spezifitdt der verwendeten
Antikdrper wurden positive und negative Kontrollen bei den Untersuchungen vorge-
nommen. Von den zu implantierenden Gefal3prothesen wurden Querschnitte angefer-
tigt. Die Explantate wurden hingegen an deren Langsschnitten untersucht, um einen
Gesamteindruck von den Prozessen zu erlangen, die sich innerhalb der 6 Implantati-
onswochen an den Prothesen entwickelt haben. Die Schnitte liefern ein Gesamtbild des

zentralen und Anastomosenbereiches der Gefal3prothese.
2.6.1.1 HE-Ubersichtsfarbungen

Die Hamatoxylin-Eosin-Farbung ist die Standardfarbung in der Histologie, die einen U-
berblick Gber die Struktur des Gewebes liefert und dabei die Unterscheidung der unter-
suchten Strukturen in normal, entziindlich oder degenerativ verandert oder pathologisch

ermoglicht. Hamalaun ist positiv geladen und bindet sich an die sauren Bestandteile der
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DNS und fuhrt hierdurch zur Kernfarbung. Eosin ist hingegen negativ geladen und bin-
det sich an die positiven Gewebsbestandteile (Eiwei3e) und dient somit der Zytoplas-

mafarbung.
2.6.1.2 Zelltypennachweis

Der Zelltypnachweis der Endothelzellen erfolgte mittels des polyklonalen Antikérpers
gegen den von-Willebrand-Faktor, einem ausschlief3lich von Endothelzellen exprimier-
ten Blutgerinnungsfaktors. Die Untersuchungen wurden mit dem ,Polyclonal Rabbit An-
ti-Human Von-Willebrand-Factor®, Artikel-Nr. A008202 der Firma DakoCytomation
durchgeflhrt, da dieser Uber eine gute Kreuzreaktivitat mit porcinen Endothelzellen ver-
fugt. Mittels des Farbesystems LSAB+ System-HRP von DakoCytomation wurde der
Antikorper sichtbar gemacht und nahm die charakteristische Braunfarbung an.

2.6.1.3 Kollagen-Typ Nachweis (lll und V)

Fur den Nachweis der Kollagentypen IIl und V wurden folgende Antikdrper verwendet:

o Collagen llI-Antikérper, Mouse IgG, Artikel-Nr. MU167-UC, DCS Innovative Dia-
gnostikSysteme

o Collagen V-Antikdrper, Rabbit

In den Kontrollen an menschlichem Hautgewebe wurde die Spezifitdt der Antikérper
gegen die genannten Kollagentypen nachgewiesen. Immunfarbungen der Explantate
mit den genannten Antikérpern blieben negativ und werden daher im Bericht nicht ex-
emplarisch in Bildform dargestellt. Zusatzlich wurden Ubersichtsfarbungen mittels der
Elastica-van-Giesson-Methode durchgeftihrt, um den Verbleib des Kollagens, aus de-
nen die Kollagengefal3prothesen aufgebaut sind und das Vorhandensein von Elastinfa-

sern in den Explantaten zu prifen.
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3 Ergebnisse

3.1 In-vitro Vorversuche

Auf den drei untersuchten Prothesen wurde eine konfluente Endothelzellschicht beo-
bachtet, die keine toten Endothelzellen aufwies. Abbildung 8 stellt die gleichmafiige
konfluente Endothelschicht der Prothese Nr.3 dar. Aufgrund der Durchlichtmikroskopie
und der Porositat des Materials kommt es zu den Hell-Dunkel-Unterschieden. Die
Durchfiihrbarkeit des Beschichtungsverfahrens der Kollagenmatrixprothesen mit Endo-
thelzellen konnte somit fur die nachfolgenden Versuche bestatigt werden.

Prothese 3
(Ubersichtsbild (16 x); Farbung: trypanblau)

Abbildung 8: Ubersichtsbilder zur Beurteilung der Konfluenz der GefaRprothesen

3.2 Tierversuch

Die Tierhaltung, die Operationen sowie die Nachbehandlungen und -untersuchungen
wurden in der tierexperimentellen Einrichtung der Charité-Universitdtsmedizin Berlin am
Standort Virchow-Klinikum durchgefiihrt und von den dortigen Mitarbeitern untersttzt.
Durch die Nutzung von drei Ersatztieren konnte der Ausfall von 2 Tieren kompensiert
werden. Das Tier Nr.36 erkrankte unmittelbar nach der Venenextraktion an den Folgen

35



einer OP-unabhangigen Abszessbildung und musste eingeschlafert werden. Ein weite-
res Tier (Nr.97) starb, da dessen Prothese offensichtlich unmittelbar nach Implantation
an den Anastomosen okkludierte. Tabelle 2 veranschaulicht den versuchstierbezoge-
nen und zeitlichen Ablauf des Versuchs und gibt Anmerkungen zu Zwischenergebnis-

sen bzw. Vorkommnissen wieder.
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Tier-Nr. VTT-Nr. Explantation der | Implantation der | Implantattyp US-Messung Explantation Besonderheiten
Vene Prothese
Kontrolltiere
Kontrolltier (unbe-
26.11.04. ; )
10 k.A. entfallt 26.10.04 ePTFE 08.12.04 schichtete ePTFE-
14.12.04
Prothese)
Kontaminierte Zell-
kultur als Kontroll-
29.10. 04Stenose; tier weiterverwendet
35 0027280904 27.09.04 13.10.04 Kollagen 24.11.04
18.11.04 (unbeschichtete
Kollagenmatrix-
gefaBprothese)
Therapiegruppe
29.10.04;
38 0037280904 28.09.04 13.10.04 EC+Fib 24.11.04
18.11. 04
29.10.04;
37 0057280904 28.09.04 13.10.04 EC+Fib 24.11.04
18.11.04.
) 26.11.04,;
99 0127261004 26.10.04 11.11.04 EC+Fib 22.12.04
14.12.04 Stenose
Kompletter Ver-
schluss, blutleere
) 26.11.04; Prothese, auf dem
100 0137261004 26.10.04 11.11.04 EC+Fib 22.12.04
14.12.04. Oberschenkel gele-
gen (sonstin Leis-
tenbeuge)!
Beobachtungs-
) 26.11.04;
48 (98) | 011T261004 26.10.04 11.11.04 EC+Fib 14.12.04 14.02.05 phase auf 14 Wo-
T chen ausgedehnt
Aus der Studie ausgeschlossene Tiere
Serombildung
Entfallt, da nach
) am 18.11. gedffnet:
) Implantation )
97 (93) | 009T131004 13.10.04 12.11.04 EC+Fib ) 08.12.04 serotischer Erguss.
durch Infektion
) ) Tier wurde einge-
bereits okkludiert
schlafert
OP-unabhangige
36 0047280904 28.09.04 Abszessbhildung &

eingeschlafert

EC= Endothelzellen, Fib=Fibroblasten, US=Ultraschall

Tabelle 2: Zeitlicher Ablauf des Versuches
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3.2.1 Explantation des Venensegments

Der pra- und postoperative Verlauf gestaltete sich bei 7 Versuchstieren komplikations-
los. Bei dem Versuchstier Nr. 35 kam es postoperativ zu einer Abszessbildung im Hals-
bereich und zu einer starken systemischen Infektion, so dass dieses Tier von der Pilot-

studie ausgeschlossen werden musste..

3.2.2 Isolation und Kultivierung der Endothelzellen und Fibroblasten

Die Zellisolation und -propagierung erfolgte gemald SOP der VasoTissue GmbH und
wurde entsprechend protokolliert und fotodokumentiert. Die Isolation und Kultivierung
der Endothelzellen und Fibroblasten erfolgten wie unter 2.3 beschrieben. Alle Zellchar-
gen wurden mit dem Cell-Counter CASY®1 gezahlt und nach Anfarbung auf Vitalitat
gepruft werden. Bei einer durchschnittichen PDT von 55,6 Stunden lag das PDL bei
durchschnittlich 3,94. Innerhalb von 9 Tagen erreichten die Zellzahlen der Endothelzel-
len Werte von durchschnittlich 1,76 x10° und der Myofibroblasten Werte von durch-
schnittlich 5 x 10° , die eine Aussaat der Zellen auf den Prothesen erméglichten, so
dass die Fertigstellung der Gefal3prothesen termingemafls zum OP-Termin gesichert
war. Die Kulturen wurden regelmalRlig auf Kontaminationen untersucht. Beim Ver-
suchstier Nr. 35 wurde eine bakterielle Kontamination der Zellkulturen beobachtet, so
dass die anschliel3ende Beschichtung der Prothese entfiel. Das Tier wurde daher als
Kontrolltier zur Implantation einer unbeschichteten Kollagenmatrix-Gefa3prothese ge-

nutzt.

3.2.3 Beschichtung der Prothesen unter dynamischen Bedingungen

Die Reynoldszahl wurde wie folgt berechnet:
Re =w*d*r/ h {GL.3}

mit  w=Q/ (p*r®) = mittlere Stromungsgeschwindigkeit [m/s] {GI.4}

.r= Dichte [kg/m°]

gegeben sind:

d [m] 0,01
w=Q/p r? [m/s] 0,050927
h[mPas] 0,7692
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r [kg/m?] 1,00293
Re = (0,05092 m/s *0,01 m *1,00293 kg/m?) / (0,7692 mPas) = 0,66401737
Die Stromungsbedingungen lagen weit ab von Turbulenzbildungen, so dass die be-

rechnete Reynoldszahl mit 0,66 unter 2300 lag. Damit bestanden im Kultursystem lami-

nare Strémungsbedingungen.

3.2.4 Implantation der GefaBprothese

Die Implantation aller Gefa3prothesen konnte komplikationslos durchgefuhrt werden.
Die Operation dauerte durchschnittich 120 Minuten. Die Prothesenlédnge betrug ca.5

cm und der Durchmesser lag bei 6 mm.

'] .._--4_+

ot
=

Abbildung 9: Implantierte Prothese

Wie in Abb. 9 deutlich wird, weisen die Arterien grundséatzlich kleinere Durchmesser als
die der Prothesen auf (3 vs. 6 mm). Um die Anastomose anlegen zu kdénnen, wurde die
Arterie, wie in Abb. 10a ersichtlich, durch Auftraufeln von Lidokain dilatiert. Im dilatierten
Zustand war das Anlegen einer symmetrischen Naht bedingt moglich. Aus
hamodynamischer Sicht birgt ein derartiger Ubergang (Abb. 9 und 10b) das Risiko einer
frhzeitigen Okklusion in sich. Im Anastomosenbereich kénnen namlich Turbulenzen
auftreten, die ggf. zur Thrombenbildung fiihren. Durch die GroéRRenunterschiede zwi-

schen Arterie und Prothese kommt es zu einem Compliance-Mismatch, welches ein
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entscheidendes Problem bei der Implantation kleinkalibriger beschichteter und unbe-

schichteter Gefal3prothesen darstellt.

S Arterie™
.y A

Abb. 10b Strémungskritischer Ubergang (Nr. 48)
Abbildung 10 a+b: Dilatation der Arterie

Der postoperative Verlauf gestaltete sich bei 6 von 7 Versuchstieren komplikationslos.
Das Versuchstier Nr. 97 wurde aus der Studie ausgeschlossen, da die Prothese am 2.
postoperativen Tag aufgrund einer lokalen Infektion im Prothesenbereich bereits okklu-

diert war.
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3.2.5 Ultraschall-Dopplermessungen

Zwei bzw. vier Wochen nach der Operation folgten die Untersuchungen zur Beurteilung

der Offenheit. Die Versuchstiere wurden zuvor sediert, um eine sichere Untersuchung

Zu garantieren.

Wie in dem Diagramm 1 bereits dargestellt, wurden sonografisch keine Verschliisse
festgestellt. Bei dem Tier Nr.99 wurden 4 Wochen nach OP Dopplerkurven (Abb. 11d)
registriert, die eine Stenose der Prothese vermuten lieBen. Abb. 11d zeigt das typische

monophasische Flussprofil einer Stenose.

Tier-Nr. 14 Tage nach OP | 28 Tage nach OP

10 (PTFE) 40 cm/s 40 cm/s
35 (Kollagen) 30 cm/s 90 cm/s
37 70 cm/s 60 cm/s

38 60 cm/s 90 cm/s

48 50 cm/s 70 cm/s

99 50 cm/s 40 cm/s

100 50 cm/s 50 cm/s

k.A.: Keine Angabe

Tabelle 3: Durchflussraten 14 und 28 Tage nach der Operation

100

90

80

70

60

50

40

30 1+

Flussgeschwindigkeit cm/s

10 35

37

38 48 99 100

Tier-Nummer

@14 Tage nach OP 28 Tage nach OP |

Diagramm 1: Durchflussraten 14 Tage und 28 Tage nach der Operation
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Abb. 11a
Tier Nr. 48 am 14. postoperativen Tag

Abb. 11b
Tier Nr. 48 am 28. postoperativen Tag
Das Signalspektrum (li.) der Pulskurve ist schmal

und die Amplitude (re.) erhdht
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Abb. 11c
Tier Nr. 99 am 14. postoperativen Tag

Abb. 11d
Tier Nr. 99 am 28. postoperativen Tag
Das Signalspektrum (l.) der Pulskurve ist verbrei-

tert und die Amplitude (re.) verringert

Abbildung 11 a-d: Ultraschalldopplermessung
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Abb. 12 demonstriert einen biphasischen Verlauf der Flusskurve mit einem systolischen Maximum uber

und einem enddiastolischen Maximum unter der Nulllinie

Abbildung 12: Tier Nr. 48; Ultraschallmessung am 28.postoperativen Tag

In der Literatur angegebene Flussraten einer gesunden A. femoralis beim Schwein lie-
gen bei ca. 58 cm/s. Wie aus dem Diagramm 1 entnommen werden kann, waren bei
den Tieren Nr. 37, 38, 48 und 100 im Vergleich zur Literatur akzeptable Flussraten ge-
messen worden.

Abb. 12 demonstriert, wie auch in der Literatur angegeben, ein normales Flussprofil der
A. femoralis des Schweins mit einem biphasischen Verlauf der Flusskurve, der sich aus
einem systolischen und einem enddiastolischen Maximum ergibt. Dabei kommt es zu
einer frihdiastolischen Unterschreitung der Nulllinie und einem enddiastollischen Maxi-
mum der Flusskurve unterhalb der Nulllinie. Die Pulskurven spiegelten jedoch nur im
Fall des Versuchstiers Nr. 99 eine deutliche Stenose der Prothese wieder. Dabei zeigt
Abb. 11d im Vergleich zu Abb.12 ein monophasisches Flussprofil mit reduzierter Stro-
mungsgeschwindigkeit. Dabei kommt es nicht zu einer frihdiastolischen Unterschrei-
tung der Nulllinie.

Zudem ist auf Abb. 11d ersichtlich, dass im Vergleich zu Abb. 11b das Spektrum der

Flusskurven verbreitert und die Amplituden verringert sind. Sowohl der monophasische
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Verlauf als auch die Amplitudenverringerung und die Spektrumverbreiterung der Fluss-

kurven in Abb. 11d sind daher eindeutige Hinweise auf eine Stenose.

3.2.6 Explantation der Gefal3prothese

Nach Durchtrennen der Hautschichten, musste der Bereich der Leistenbeuge grindlich
inspiziert werden, da - wie sich bei allen Kollagenmatrix-Gefa3prothesen zeigte - nur
eine aullerst milde Reaktion auf das die Prothese umgebende Kunststoffmaterial statt-
gefunden hatte und somit die Lage der Prothese schwer auszumachen war (Abb. 13a).

Erschwerend kam hinzu, dass die Prothesen bei Jungtieren implantiert worden waren,
deren Wachstum noch nicht abgeschlossen war. So konnte es wahrend der Verweil-
dauer der Prothese im Organismus zu einer Positionsverschiebung derselben kommen.
Im Gegensatz dazu war die ePTFE-Prothese durch schwartenartiges Narbengewebe
inkapsuliert (Abb. 13b).

. Kollagenmatri
Gefaprothese

Abb. 13a Kollagenmatrix-Gefal3prothese in situ (Nr. 37)
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Abb. 13b Narbengewebe um die ePTFE-Prothese
Abbildung 13 a+b: Explantation der Gefal3prothese

Im Gegensatz zu der ausgepragten Narbenbildung um die ePTFE-Prothese (Abb. 13b)
ist das die Kollagenmatrixprothese umgebende Narbengewebe (Abb. 13a) geringfligig
und wird an den folgenden Bildern eines Explantats deutlich.

Abb. 14a Distale Anastomose des Explantats Abb. 14b Proximale Anastomose des
(Nr.100) Explantats (Nr. 100)

Abbildung 14: Explantat der Kollagenmarix-Gefal3prothese

Bei der Explantation der Prothesen fiel allgemein auf, dass diese keine runden Propor-
tionen aufwiesen, sondern stark abgeflacht waren (Abb. 14 a +b) Es wird vermutet,
dass die Prothesen wachstumsbedingt zunehmend unter Spannung geraten und gegen
die Muskulatur gepresst werden, was zu einer Abflachung und geometrischen Stenosie-
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rung der Prothesen fuhren kann. Die geometrische Ursache flir eine Stenosierung der
Prothesen ergibt sich aus den zwar normalen, jedoch abgeflachten Pulskurven der so-
nografischen Untersuchungen. Das Wachstum, die Gewichtszunahme und die Vitalitat
der in der Untersuchungsreihe eingeschlossenen Tiere kdnnen als normal eingeschétzt
werden. Es wurde insbesondere kein retardiertes Wachstum der Hinterlaufe beobach-
tet, deren arterielles Hauptgefal3 segmental durch eine Prothese ersetzt worden war.
Makroskopisch wurde bei keiner Explantation eine Kollateralenbildung im Umfeld der

Prothese beobachtet.

3.2.7 Histologische und immunhistologische Untersuchungen
3.2.7.1 HE-Ubersichtsfarbungen

Alle Explantate weisen kein durchgehend offenes Lumen mehr auf. Abb. 15, 16 sowie
17a/b zeigen Hinweise auf follikulare entzundliche Infiltrate im Anastomosenbereich.
Histopathologisch wurden sequentiell weitere Abschnitte der explantierten Prothesen
untersucht. Hierbei zeigte sich ein identisches Bild einer Entztindungsreaktion. Diese

Abbildungen sind hier nicht dargestellt.

b
Y

¥ *
- A

Abbildung 15 Histologisches Bild (HE-Farbung)
Ubersichtsbild (16 x) des Anastomosenbereiches des Explantats
Nr. 99 der Prufgruppe (6.Woche)
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Abbildung 16 Histologisches Bild (HE-Farbung)
Detailansicht (100x)des follikularen entziindlichen Infiltrats (blau gefarbte Areale) in der explantierten
Kollagenmatrix-Gefa3prothese Nr. 99

Abb. 17a Abb. 17b
Ubersichtsbild (16x) des Anastomosenbereiches Detailansicht (100x) des Anastomosenbereiches
des Explantats von Tier Nr. 48 der Prifgruppe (14 in der explantierten Gefal3prothese von Tier Nr.
Wo.) 48

Abbildung 17: Histologische Bilder(HE-Farbung)
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Diese generell follikularen, entziindlichen mononukleéren Infiltrate (blau gefarbte Areale
Abb. 15, 16 und 17 a/b) sind als eindeutige Hinweise fir eine AbstoRungsreaktion auf
das bovine Kollagen zu werten. Die Infiltrationen weisen zudem einen hohen Zellanteil,
u.a. aus Fibroblasten und Leukozyten bestehend, auf, die auch einen Hinweis auf eine
immunologische Reaktion des Empfangerorganismus auf den Fremdkdrper geben. Un-
tersttzt wird diese Hypothese durch den Umstand, dass keine Thromben in den Lumen
der Gefal3prothesen vorzufinden waren. Lediglich im Explantat des Versuchstiers mit
der Nr.97 (Abb. 20) wurde eine Thrombosierung festgestellt.

Fur diese Vermutung spricht auch, dass am Explantat des Versuchstiers Nr. 48, das
sich Uber 14 Wochen als Bypass im Organismus befand, eine Umwandlung des ent-
zundlichen Infiltrats in Bindegewebe zu beobachten ist (Abb. 17b).

Anhand des die Gefal3prothese umhtllenden und stabilisierenden Geflechts aus Kunst-
stofffasern wird deutlich, dass die Prothesen nicht gerade, sondern vielmehr abgeflacht

verlaufen und an vielen Stellen Verengungen aufweisen.

Abb. 18a Abb. 18b
Ubersichtsbild (16x) des Anastomosenbereiches Detailansicht (50x) des follikuléren entzindli-
des Explantats von Tier Nr. 35 der Kontrollgruppe chen Infiltrats in der explantierten unbeschichte-
(unbeschichtete Kollagenmatrix-GeféaRprothese) ten Kollagenmatrix-Gefal3prothese von Tier Nr.
(6 Wo.) 35
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Abb. 18c Abb. 18d

Ubersichtsbild (16x) des Anastomosenbereiches Detailansicht (50x) des diffusen entziindlichen
des Explantats von Tier Nr. 10 der Kontrollgruppe Infiltrats in der explantierten ePTFE-
(ePTFE-Prothese) Gefal3prothese des Tieres Nr. 10
(6.Woche)

Abbildung 18a-d: Histologische Bilder ( HE-Farbung)

Wie aus den Abbildungen 18 a-d deutlich wird, wiesen die Kontrollen (unbeschichtete
Kollagenmatrix-Gefal3prothese (Tier Nr. 35); unbeschichtete ePTFE-Prothese (Tier Nr.
10) Infiltrationen bzw. Granulationsgewebe auf.

Das Explantat der ePTFE-Gefal3prothese zeigte im Gegensatz zu den Kollagenmatrix-
Explantaten typischerweise diffuse entzindliche Infiltrationen (Abb. 18d).

Die Infiltrate in den histologischen Untersuchungen der Kollagenmatrix-Gefal3prothesen
sind von einer Vielzahl von Hohlraumen und Gangsystemen durchsetzt, die, wie im-

munhistologische Untersuchungen belegen, mit Endothelzellen ausgekleidet sind.

3.2.7.2 Zelltypnachweis

Bei den im vorherigen Abschnitt beschriebenen Hohlraumen und Gangsystemen kann
nicht generell von Gefalineubildungen gesprochen werden, da die Wandungen der gro-
Beren Hohlrdume Uberwiegend keine gefalRtypischen Strukturen unterhalb der Endo-
thelschicht aufweisen (Abb. 19a-d). Vorrangig die kleinen Hohlrdume zeigten teilweise

den typischen Schichtenaufbau von GefaRen. Die in den Ultraschalluntersuchungen
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gefundenen Dopplersignale stehen scheinbar im Widerspruch zu den histologischen
Befunden.

Hohlraume mit EndOthel-
zellmonolayer. et

Abb. 19 a Abb. 19 b
Endothelzellnachweis (100x) im Explantat von Endothelzellnachweis (100x) im Explantat von
Tier Nr. 99 der Prufgruppe (6 Wo.). Die Hohl- Tier Nr. 48 der Prifgruppe (14 Wo.). Die Hohl-

rdume sind mit einem Monolayer von Endo- rdume sind mit einem Monolayer von Endo-
thelzellen ausgekleidet. thelzellen ausgekleidet

Abb. 19 ¢ Abb. 19d
Endothelzellnachweis (100x) im Explantat von Endothelzellnachweis (100x) im Explantat von
Tier Nr. 35 der Kontrollgruppe, unbeschichtetes Tier Nr. 10 der Kontrollgruppe, unbeschichtete
Kollagenmatrix-Gefal3prothese (6Wo.). ePTFE-Prothese (6 Wo.).

Abbildung 19 a-d: Zelltypnachweis
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3.2.7.3 Konfluenzuntersuchung

Aufgrund der gravierenden strukturellen Veranderungen in den explantierten Gefal3pro-
thesen konnte keine konfluente Endothelzellschicht mehr nachgewiesen werden.

3.2.7.4 Thrombencharakterisierung

Wie im Weiteren oben ausgefiuhrt, sind aufgrund der gravierenden Umbauprozesse in
der Gefal3prothese, keine signifikanten Thromben zu beobachten. Von allen Explanta-
ten war nur im Explantat des Versuchstiers Nr.97 ein Thrombus zu detektieren (Abb.
20).

Thrombus

;)

Abbildung 20: HE-Farbung des Léngsschnitts des Explantats von Versuchstier Nr. 98 (16x)
Die Thromben stellen sich als rot gefarbtes Areal im oberen Bilddrittel dar.
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3.2.7.5 Kollagen Typ-Nachweis (Il und V)

Abbildung 21: Kollagen Typ-Nachweis

Abbildung 21 zeigt die Kollagenfarbung (16x) einer unbeschichteten Kollagenmatrix-
Gefal3prothese, die unbeschichtet als Kontrollprobe bzw. zellbeschichtet als Priufprobe
implantiert wurde. Aus den nachstehenden Detailaufnahmen (Abb. 22a-d) wird deutlich,
dass sich Kollagenfasern - als dunkelrote Faserstrukturen - nicht jedoch Elastinfasern
nachweisen lassen. Wie auf der Abb. 21 deutlich zu erkennen ist, besteht die Prothese
aus einer kompakten zelllosen bovinen Kollagenschicht, die in den Explantaten (Abb.
22a-d) nicht mehr nachzuweisen ist. Jedoch kommen in den Explantatschnitten lediglich
porcine Kollagenfasern vor, die im Rahmen der Bindegewebsausbildung gebildet wur-

den und somit keine kompakte Struktur mehr aufweisen.
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Abb. 22 a

Kollagenanfarbung (50x) des Explantats von Tier

Nr. 10 der Kontrollgruppe, unbeschichtete ePTFE-
Prothese (6 Wo.)

o 3

Abb. 22c
Kollagennachweis (50x) im Explantat von Tier Nr.
99 der Prifgruppe (6 Wo.)

Abb. 22 b
Kollagennachweis (400x) im Explantat von Tier Nr.
35 der Kontrollgruppe, unbeschichtete Kollagen-
matrix-GeféaRprothese (6 Wo.)
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Abb. 22d

Detailansicht (200x) zum Kollagennachweis im
Explantat von Tier Nr.48 der Prufgruppe(14 Wo.).
Es sind keine als amorphe Zentren ausgebildete

Elastinfasern nachweisbar.

Abbildung 22a-d: Kollagen Typ-Nachweis



4 Diskussion

Das Ziel der vorliegenden Studie war die Untersuchung der Offenheitsraten und der
Biokompatibilitat von unter Fluss endothelialisierten und mit Myofibroblasten besiedel-
ten Kollagenmatrix-GefaR3prothesen im Schweinemodell. In unserer Studie wurde eine
Gefal3prothese aus bovinen Typl-Kollagen entwickelt. Eine spezielle Proteinschicht
kleidet das Lumen aus. In einem Bioreaktorsystem gelang es, Endothelzellen und Myo-
fibroblasten unter dynamischen Bedingungen auf der Protheseinnen- bzw. auRenober-
flache zu kultivieren. Diese tissue engineerten Prothesen wurden in die Arteria femoralis
superficialis von Schweinen implantiert, nach 2 und 4 Wochen sonographisch auf ihre
Offenheit gepruft und nach 6 Wochen histologisch untersucht. Bisher existieren in der
Literatur keine vergleichbaren Studien Uber die Implantation kleinkalibriger endotheliali-

sierter Kollagenmatrix-Gefal3prothesen im Tiermodell.

Glatte-Muskeizellendy \ ]

/. Polyesternets]
Endothaly] —" \
Froteinmatrizprothesey

Abbildung 23: Schematische Darstellung der bioartifiziellen Gefa3prothese. Firma Jotec

Dennoch haben sich verschiedene Arbeitsgruppen mit der Entwicklung von tissue engi-
neerten GefaRprothesen auseinandergesetzt. Weinberg und Bell® entwickelten 1986
erstmalig eine Methode, bei der eine mehrschichtige Gefal3prothese aus Kollagen,
Fibroblasten, glatten Muskelzellen und Endothelzellen (vom Rind) gefertigt werden
konnte. Dieses ist eines der ersten ,bio-engineerten” Konstrukte, obgleich diese Kon-

strukte sich nicht in-vivo bewéhrten.

54



Fibroblast
Sleeve

Entnommen aus :Seifalian AM, Tiwari A, Hamilton G, et al. Improving the clinical patency of prosthetic vascular and coronary grafts:

the role of seeding and tissue engineering. Artif Organs 2002 Apr;26(4):307-20.

Abbildung 24: Dreidimensionale GefalRprothese

Lantz et al.”* entwickelten ein aus der intestinalen Submukosa gewonnenes GefaRpro-
thesenmaterial. Dieses Material konnte als Auto-, Allo- oder Xenograft genutzt werden
und zeigte gute Biokompatibilitat und hohe Offenheitsraten von 75% als kleinkalibriger
Bypass (4-5mm) der Arteria carotis und der Arteria femoralis des Kaninchens. Huynh
und Kollegen "?entwickelten eine Prothese aus kollagenem Biomaterial, das aus Antei-
len der intestinalen Submukosa und bovinem Typ1-Kollagen stammte. Die innere Ober-
flache wurde mit Heparin beschichtet. Diese Gefal3prothese zeigte nach der Implantati-
on in die Aorta von Kaninchen gute Ergebnisse. 1998 wurde diese Methode von
L’Heureux wie folgt weiterentwickelt:”® Es wurde ein zusammenh&ngender Gewebe-
mantel aus glatten Muskelzellen zu einer Gefal3media gerollt. Auf diese ,Rolle” aus glat-
ten Muskelzellen konnten anschlieRend humane Fibroblasten auf die Aul3enflache (Ad-
ventitia) und humane Endothelzellen auf das Lumen der Gefal3media besiedelt werden.
Auf diesem Wege konnte diese humane Gefal3prothese intraluminalen Dricken von bis

zu 2000 mmHg standhalten. Niklason und Kollegen™ "

nutzten Polyglycolicacid (PGA)
als Gerust, um daraus Prothesen zu formen. Diese besiedelten sie anschlielRend mit
Fibroblasten, glatten Muskelzellen und Endothelzellen und setzten sie danach pulsatilen
Flissen in einem eigens entwickelten Bioreaktorsystem aus. Nach der Implantation im
Schwein lag die Offenheitsrate nach 4 Wochen bei 100%. Dieses Experiment veran-
schaulichte, dass Prothesen unter adaquaten in-vitro Konditionen gute biomechanische
Eigenschaften aufweisen. Klinische Anwendung fanden bereits endothelialisierte ePT-

FE-Prothesen als periphere und Koronar-Bypasse.? “®In einer Studie von Laube et al.
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zeigten diese Prothesen gute funktionelle Ergebnisse und zeichneten sich durch eine

Neointima aus glatten Muskelzellen und einer einschichtigen Endothelzellschicht aus.?®

Die in unserem Versuchsaufbau verwendete Prothese besteht hauptséchlich aus rei-
nem Typl-Rinderkollagen. Das Kollagen besitzt gute mechanische Eigenschaften und
stellt als Matrixprotein ein stabiles Geriist fir die Aussaat von Endothelzellen dar.”” Die
hohe Porositat und Struktur des Kollagens erlauben ein adaquates Strukturgerust fur
die Zellaussaat und ermdglichen die Diffusion von Nahrstoffen wahrend der Kultivie-
rung. Des Weiteren kann die Kollagenmatrix-Gefal3prothese kontrolliert biologisch ab-
gebaut werden. Kollagen ist ein nativer Bestandteil von endothelialen Zellmatrices, das
als Adhasionsprotein die Zellanhaftung und Proliferation der Zellen erméglicht.®’” Diese
wird, durch spezifische Interaktionen zwischen der Aminosaurensequenz Arg-Gly-Asp
(RGD) in Kollagenmolekiilen und Integrinen in der Zellmembran beginstigt.”® Ihr spezi-
fisches Bindungsvermdgen resultiert aus einem fokalen Kontakt der Zellen zum Sub-

strat, das wiederum die Zellanhaftung und die Zellbewegung begiinstigt. ”®

Turner et al.®

zeigten, dass Typ II- und IV-Kollagen die Endothelzellanhaftung durch
Interaktionen mit Integrin a;B, der EC-Oberflache und der RGD Sequenz des Kollagens
signifikant verbesserten. Es ist beschrieben, dass Typl-Kollagen eine schnellere endo-
theliale Haftung an Membranen bewirkt und das Wachstum von EC begiinstigt.®® 3'Pratt
et al.®? demonstrierten, dass interstitielles Typ I- und lll-Kollagen eine schnellere und
gleichmafigere Konfluenz der Zellen als das Fibronectin bewirkte. Humane venése en-
dotheliale Zellen (HUVEC), die auf Kollagen kultiviert wurden, konnten nach einer Inku-
bationszeit von 5 Minuten einem Scherstress von 9 Pa widerstehen.

Feugier et al.®® zeigten in einer Studienreihe mit endothelialisierten und kollagenbe-
schichteten GefalR3prothesen, dass Kollagen die Qualitdt der Zellanhaftung stark ver-
besserte. Fujiwara et al. ® beschichteten Stent-Prothesen mit Typl-Kollagen und im-
plantierten sie fir 12 Wochen in die Arteria femoralis des Kaninchens. Alle kollagenbe-
schichteten Stents wiesen eine gute Hamokompatibilitat und Biokompatibilitat auf. Cloft
und Kollegen® entwickelten aus bovinen Typl-Kollagen bestehende Stent-Prothesen
und implantierten sie tber einen Zeitraum von 12 Wochen in die Aorta abdominalis des
Kaninchens. Alle Stents wiesen eine gute Biokompatibilitat auf. Histologisch bestanden

keine morphologischen Korrelate einer inflammatorischen Reaktion oder Stenosierung

56



der Stent-Prothese. AulRerdem konnte einen Monat nach der Implantation histologisch
eine komplette Endothelzellschicht nachgewiesen werden.

Fir das Tiermodell wahlten wir Schweine als Versuchstiere, da die Anatomie des Ge-
falRsystems und die Kreislaufphysiologie der Schweine der des Menschen vergleichbar
sind. & Zudem lagen in der Arbeitsgruppe fundierte Erfahrungen in der tierexperimen-
tellen Forschung mit Schweinen vor. So wurde das Schweinemodell beispielsweise von
Niklason et al.” fiir die Erforschung von tissue engineerten Substituten genutzt, um die

. 8 oder

Funktionalitat und Bestandigkeit der Prothesen beurteilen zu kénnen. Mall et a
Biittemeyer et al.?® konnten gute Erfahrungen mit der Implantation von kleinkalibrigen
ePTFE-GefalRprothesen im Schweinemodell verzeichnen. Wie auch beim Menschen
kommt es nur zu einer geringen spontanen Endothelialisierung auf der Prothesenober-
flache.®” Nachteil dieses Tiermodells ist das rapide Wachstum der Tiere und somit auch
der GefaRe.® In unserem Versuch stellte sich dies als Problem dar, da mit zunehmen-
dem Wachstum der Gefal3e auch die Spannung der Gefal3prothese zunahm. Um diese
Komplikation zu vermeiden, kdnnten Zwergschweine als Versuchtiere fir die die Unter-
suchung von Gefal3prothesen verwendet werden.

Aus der Studie mussten 2 Versuchstiere ausgeschlossen werden, da die Prothese des
Tieres Nummer 97 durch eine Infektion bereits okkludiert war. Eine mdgliche Ursache
lie3 sich anhand der post mortem durchgefiihrten Er6ffnung der Wunde nicht sicher
eruieren. Die bei Tier Nummer 36 aufgetretene Abszessbildung an der Venenexplanta-
tionsstelle resultierte am ehesten durch ein Scheuern des Tieres an der Stallwand des
Tierstalls. Nach der Implantation der Gefa3prothesen wurden am 14.Tag und am
28.Tag Ultraschalldopplermessungen durchgefihrt. Sonographisch konnten bei den
endothelialisierten Kollagenmatrix-Gefal3prothesen (37, 38, 48 und 100) wie auch bei
den Kontrollgruppen (10, 35) keine Verschlisse festgestellt werden.

Bei dem Tier Nr. 99 wurden 4 Wochen nach der Operation Dopplerkurven registriert, die
eine Stenose der Prothese zeigten. Sowohl der monophasische Verlauf als auch die
Amplitudenverringerung und die Spektrumverbreiterung der Flusskurven der A. femora-
lis des Tieres Nr. 99 sind eindeutige Hinweise auf eine Stenose. Vergleichsweise be-
steht ein in der Literatur angegebenes Flussprofil der A. femoralis beim Schwein aus
einem biphasischen Verlauf und zeigt sowohl ein schmales Spektrum als auch eine er-
héhte Amplitude der Flusskurve®®

Die Studie von Gregory et al.®*zeigte ein &hnliches Ergebnis. Dabei lag die Offenheits-

rate nach Implantation einer tissue-engineerten Gefal3prothese in die Arteria femoralis
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des Schweins bei 89%. Dieses Phanomen lasst sich beispielsweise bei der Arbeit von
Niklason et al. nicht nachvollziehen.?® Bei allen tissue- engineerten Prothesen lag die
Offenheitsrate nach 4 Wochen bei 100%. Dies kdnnte begriindet sein durch die Ver-
wendung von Zwergschweinen.

Die in der Literatur angegebene Flussgeschwindigkeit einer nicht operierten A. femora-
lis beim Schwein liegt bei ca. 58 cm/s. 8 Im Vergleich wurden zu den in der Literatur
angegebenen Flussgeschwindigkeiten bei den Tieren Nr. 37, 38, 48 und 100 akzeptable
Flussgeschwindigkeiten gemessen worden. Dabei lag die durchschnittliche Flussge-
schwindigkeit am 14. postoperativen Tag bei 56 cm/s und am 28.postoperativen Tag bei
62 cm/s. Die am 28.Tag gemessenen Flussraten zeigten durchschnittlich héhere Werte
als am 14. postoperativen Tag. Auch dieses Phdnomen lasst sich durch das starke
Wachstum erkléaren. In den 6 Wochen verdoppelte sich das Gewicht. Als Ursachen der
teilweise abgeflachten Pulskurven der sonographischen Untersuchung kommen die Ab-
flachung und die geometrische Stenosierung der Prothesen in Betracht.

Histologisch zeigten alle Explantate kein durchgéangiges Lumen. Alle waren tber die
gesamte Lange vollstandig mit entzindlichen Infiltraten durchsetzt. Diese wiesen einen
hohen Anteil an Fibroblasten und Leukozyten auf, was ein Hinweis auf eine immunolo-
gische Reaktion des Empfangerorganismus auf einen Fremdkdrper (Kollagenmatrix-
Gefal3prothese) ist. Als Bestatigung fur die Immunreaktion sind die hohen Leukozyten-
zahlen, vor allem der Lymphozyten, in den Infiltraten anzusehen. Es ist zu vermuten,
dass das bovine Kollagen der Implantate komplett abgebaut wurde. Bei den Kollagen-
matrix-Gefal3prothesen wurde im Versuchsverlauf das bovine Kollagen durch Bindege-
webe ersetzt. Fur eine Abstol3ungsreaktion der bovinen Kollagenmatrix-Gefal3prothese
spricht auch das typische Bild der Bindegewebsinkapsulierung der als Kontrolle dienen-
den ePTFE-Gefal3prothese. PTFE ist als immunologisch inaktives Biomaterial bekannt
und fiihrt zu keiner AbstoRungs-, sondern nur zu einer Inkapsulierungsreaktion.®* ® Um
diese These zu untermauern, waren weitere Versuche notwendig, da in dieser Pilotstu-
die nur eine ePTFE-Prothese verwendet wurde.

Die Ergebnisse der Ultraschalluntersuchungen kénnen jedoch mit dem beschriebenen
histologischen Befund nicht erklart werden. Es kdnnte sein, dass die Infiltrate ein dich-
tes Netz an Hohlraumen und Gangsystemen aufweisen, die wie immunhistologische
Untersuchungen ergeben, mit Endothelzellen ausgekleidet sind. Darunter wurden je-
doch keine charakteristischen Geféal3strukturen nachgewiesen. Die Gangsysteme

scheinen einen limitierten Blutfluss langs des Lumens der Kollagenmatrix-
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Gefal3prothesen zugelassen haben, da die Anastomosen gefal3seitig keine Thromben
aufwiesen, was bei einer langerfristigen Stase des Blutflusses anzunehmen gewesen
ware. Ursachlich ist eine Immunreaktion zwischen der bovinen Kollagenmatrix-
Gefal3prothese und des Empfangerorganismus des Schweins zu diskutieren.

Kollagen als nativer Bestandteil des menschlichen Korpers wirkt gering antigen und
kaum inflammatorisch.’® Eine weitere Erklarung fiir die AbstoRBungsreaktion kénnte der
Reinheitsgehalt des Kollagens sein. In einer Studie mit kollagenbeschichteten Dacron-
Prothesen wurde belegt, dass ungereinigtes Kollagen zu einer lokalen inflammatori-
schen Reaktion fiihrte.®* Kollagenbeschichtete Dacron-Prothesen werden bereits seit
Jahren klinisch genutzt.*> Wahrend Kollagen eine untergeordnete Rolle in der Funktion
dieser Prothesen spielt, konnte dennoch gezeigt werden, dass bovines Kollagen als
Prothesenmaterial fiir Menschen verwendet werden kann.®® Zur Vermeidung der Ab-
stoBungsreaktion ware die Durchfiihrung einer immunsuppressiven Therapie eventuell
vorteilhaft. Die Kollagenmatrix-Gefal3prothesen erwiesen sich als ausreichend mecha-
nisch stabil und es kam zu keiner Aneurysmabildung oder Ruptur der Prothesenwan-
dung. Dies erklart sich durch eine ausreichende Spannungskraft des Kollagens.

Die Anastomosen der implantierten Kollagenmatrix-Gefal3prothesen wiesen einen ha-
modynamisch ungiinstigen Ubergang mit der Gefahr von Turbulenzbildungen auf, da
die Durchmesser zwischen der Prothese (6 mm) und Arterie (3 mm) stark differierten.
Es wird vermutet, dass das Wachstum der Tiere zu einer zunehmenden Spannung der
Prothesen fuhrt und diese gegen die Muskulatur gepresst werden. Dieses Compliance -
Mismatch ware jedoch durch die Wahl einer kleineren Schweinerasse eventuell ver-
meidbar.

Die geringe Elastizitat der Prothesen in Langsrichtung verursachte aufgrund des anhal-
tenden Wachstums der Versuchstiere eine zunehmende Spannung in der Prothese, die
vermutlich zu deren Abflachung und partiellen Stenosierung fiihrte.

Natiirliche GefaRRe verfiigen grundsatzlich tiber eine starke Elastizitat.”” Wahrend der
Systole dehnt sich die normale Arterie um 10% gegenuber ihren diastolischen Werten.
Prothesen deren Durchmesser wenig variiert, zeigen eine mangelnde Compliance, so
dass es an der Ein- und Ausflussstrombahn zu Turbulenzen mit der Gefahr der SIH
kommen kann.*® Dies filhrt zu einem Compliance-Mismatch, das eine verringerte distale
Perfusion und gestorte Flussbedingungen wie Turbulenzen begunstigt und schlie3lich
zu einer Stenose des GefaRes fiihren kann.'® “° Zur Optimierung der Kollagenmatrix-

Gefal3prothese konnte Elastin in die Prothese eingearbeitet werden, um die mechani-
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schen elastischen Eigenschaften zu verbessern. Elastin als nativer Bestandteil der Arte-
rienwand bewirkt Elastizitdt und Compliance der naturlichen Gefal3e. Elastinfasern be-
guinstigen den notwendigen Widerstand, um Driicken standhalten zu kénnen.*® Turbu-
lenzbildungen mit geringem Scherstress fuhren durch die Suppression von PGI1, NO,
tpA, einer Aktivierung der Thrombozytenaggregation und reduzierten Haftung der EC an
der extrazellularen Matrix zu einer verstarkten Induktion der Koagulationskaskade.*® An
der Gefallwand kommt es zu einer Proliferation von glatten Muskelzellen und zu einer
Leukozytenanhaftung, die die Atherogenese férdern.*® Dadurch erhéht sich die Throm-
bogenitat. Histologisch bestanden bei 5 Kollagenmatrix-GefaR3prothesen-Explanten kei-
ne Hinweise auf eine Thrombosierung. Nur das Explantat des Tieres Nr.97 zeigte histo-
logisch das morphologische Korrelat einer Thrombenbildung.

Es ist wahrscheinlich, dass Kollagen stark thrombogen ist. Goodwin et al.'*® berichten
Uber hohe Raten an spontaner Thrombosierung. Die hohe Thrombogenitéat des Kolla-
gens kann durch Quervernetzung mit z.B. Aldehyden®® oder durch die Beschichtung
von Heparin reduziert werden.!®> Die Quervernetzung mit Glutaraldehyden kann das
Material sterilisieren und eine Immunantwort auf das Material unterdriicken.’®® Van Wa-

chem et all®

demonstrierten, dass EDC/NHC- ((3-Dimethylaminopropyl)-N'-
ethylcarbodiimid Hydrochloride (EDC) and N-hydroxysuccinimide (NHS))-quervernezte
Kollagenmatrices nach subkutaner Implantation in Ratten eine geringere Zytotoxizitat
und Fremdkdrperreaktion hervorriefen als nicht quervernetzte Kollagenmatrices.
Zusammenfassend konnten die Offenheit sowie die Biokompatibilitdt der endotheliali-
sierten GefalRRprothese aufgrund der starken Abstof3ungsreaktion nicht mit absoluter
Sicherheit Gberpruft werden. Zur Vermeidung einer Abstol3ungsreaktion sollte in weiter-
fuhrenden Versuchen mit tissue engineerten Kollagenmatrix-Gefal3prothesen eine im-
munsuppressive Therapie erfolgen. Damit kdnnten die Eigenschaften — wie Biokompa-
tibilitat und Funktionalitéat- der Kollagenmatrix-Gefal3prothese beurteilt werden. In zu-
kinftigen Studien mit Schweinen sollte porcines Kollagen zur Herstellung der Gefal3pro-
these verwendet werden, um mogliche Fremdkdrperreaktionen zu vermeiden. Des Wei-
teren kénnte die Zusammensetzung und Aufarbeitung des Kollagens modifiziert wer-
den. Gegebenenfalls konnte auch die Wahl einer Schweinerasse (Minipigs) zu einer
Verbesserung der Offenheitsraten der Prothesen fuhren.

Wie bereits in einem vorangegangenen Abschnitt erwéhnt, geht ein ungtnstiger hAmo-
dynamischer Ubergang an der Anastomosenausflussbahn mit der Gefahr von Turbu-

lenzenbildungen und einer daraus resultierenden Ausbildung der SIH sowie Thromben-
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bildung einher. Fur die Optimierung der hdmodynamischen Verhéaltnisse am Implantati-
onsort sollten der Prothesendurchmesser mit dem des Gefal3es identisch sein. Daher
wird eine Reduzierung des Prothesendurchmessers auf maximal 4 mm empfohlen.

Des Weiteren ist zu Uberlegen, inwieweit die aul3enseitige Besiedlung der Kollagenmat-
rix-Gefal3prothesen mit Myofibroblasten bei der derzeitigen hochporigen Struktur des
Kollagens als zielfihrend angesehen werden kann. Nach Modifikation des Kollagenpro-
thesenaufbaus sollten in einem zukunftigen Versuch zwei Teilgruppen (mit / und ohne
Myofibroblasten auf der Aul3enseite der Prothesen) gebildet werden, um den Einfluss

der Myofibroblasten auf den Umbau der Prothesen beurteilen zu kénnen.
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5 Zusammenfassung

Mit der steigenden Inzidenz kardiovaskularer Erkrankungen steigt auch die Anzahl jahr-
lich durchgefuhrter Bypassoperationen. Neben dem autologen Bypassmaterial, wie der
Vena saphena magna, werden auch synthetisch hergestellte Prothesen wie ePTFE-
und Dacron-Prothesen insbesondere fiir grof3kalibrige Gefalie, erfolgreich klinisch ein-
gesetzt. Aufgrund friher Thrombenbildung, Infektionen oder der Ausbildung einer su-
bendothelialen Intimahyperplasie (SIH), liegt die 5-Jahresoffenheitsrate fur den kleinka-
librigen GefalRersatz jedoch nur bei 40-50%. Eine Alternative zu synthetischen Prothe-
sen ist die Entwicklung von ,tissue engineerten“ bioartifiziellen Gefal3prothesen fir den
kleinkalibrigen Gefal3ersatz.

Das Ziel der vorliegenden Pilotstudie war es, das in-vivo Verhalten, die Biokompatibilitat
sowie die Offenheitsrate einer unter Fluss endothelialisierten grof3porigen Kollagenmat-
rix-Gefal3prothese aus bovinen Typ 1- Kollagen zu untersuchen. Nach vorheriger Ve-
nenentnahme zur EC-Gewinnung und Endothelialisierung der Versuchsprothesen er-
folgte in einem 6-wdchigen Tierversuch die Implantation endothelialisierter und mit Myo-
fibroblasten besiedelter Kollagenmatrix-Gefal3prothesen in die Arteria femoralis superfi-
cialis von 6 Schweinen. Zur Kontrolle diente eine nicht endothelialisierte Kollagenmatrix-
Gefal3prothese sowie eine ePTFE-Prothese. Dopplersonographisch zeigten alle Pro-
thesen der untersuchten Gruppe nach 14 sowie nach 28 Tagen gute Offenheitsraten.
Dabei lag die durchschnittliche Durchflussrate vor der Explantation am 14. postoperati-
ven Tag bei 56 cm/s und am 28. postoperativen Tag bei 62 cm/s. Nur die sonographi-
sche Flusskurve des Tieres Nr.99 zeigte vier Wochen nach der Implantation Hinweise
auf eine Stenose. Die sonographischen Ergebnisse stehen im Widerspruch zu den his-
tologischen Ergebnissen. Die generell follikularen entziindlichen mononuklearen Infiltra-
te mit einem hohen Anteil an Leukozyten sowie Fibroblasten sind als eindeutige Hin-
weise auf eine AbstofRungsreaktion auf das bovine Kollagen zu werten. Das Explantat
der ePTFE-Gefal3prothese wies im Gegensatz zu den Explantaten der Kollagenmatrix-
Gefal3prothesen typische diffuse entzindliche Infiltrationen auf. Aufgrund der starken
Abstol3ungsreaktion konnte die Offenheit der endothelialisierten Gefal3prothese nicht
mit Sicherheit Uberprift werden. Die Anastomosen der Gefal3prothesen wiesen einen
hamodynamisch ungiinstigen Ubergang auf, da die Durchmesser zwischen Prothese
und der Arterie stark differierten. Histologisch bestand nur bei dem Explantat des Tieres
Nr.97 das morphologische Korrelat einer Thrombenbildung. Die Kollagenmatrix-

GefalR3prothesen erwiesen sich als ausreichend mechanisch stabil und es kam zu keiner
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Aneurysmabildung oder Ruptur der Prothesenwandung. Ziel zukiinftiger Versuche mit
Kollagenmatrix-Gefal3prothesen sollte die Modifikation und Optimierung des in-vitro
Systems sein, um die Prothese in Struktur und Beschaffenheit zu verbessern. Zur Beur-
teilung des Einflusses der Myofibroblasten auf die Struktur und das Einwachsen der
Prothesen, sollten Versuche mit und ohne Beschichtung von Myofibroblasten auf der
AulRenoberflache der Prothese erfolgen. Um ein Compliance-Mismatch resultierend aus
dem rapiden Wachstum der Schweine und somit auch des Gefalisystems und der im-
plantierten Gefal3prothesen zu vermeiden, konnte ein Tiermodell mit Zwergschweinen
verwendet werden. Des Weiteren sollte das Studiendesign so optimiert werden, dass
die Kollagenmatrix-Gefal3prothese in ihrer Biokompatibilitdt und Funktionalitat beurteilt
werden kann. Dabei waren unter anderem eine Immunsuppression zur Vermeidung ei-
ner AbstofRungsreaktion sowie identische Durchmesser zwischen Prothese und Arterie
anzustreben. Erst mittels dieser Zusatztherapie kann die Eignung der endothelialisierten

Gefal3prothese als GefalRersatz sicher Gberprift werden.
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Anhang

Chemikalien, Materialien und Geréate

1. Chemikalien (Bezugsquelle)
Amphotericin B (Biochrom AG)
Collagenase P (Roche Diagnostics GmbH)
Dulbecco’s PBS w/o Ca, Mg (Biochrom AG)
Endothelial Cell Growth Medium / Supplement Mix-ECGM (PromoCell GmbH)
Fetal Calf Serum (Biochrom AG)
Haematoxylin - Losung (Fluka GmbH)
Heparin (Biochrom KG)
Hepes (Hydroxyethylpiperazinethansolfonsaure) -Buffer (Biochrom AG)
L-Glutamin (Biochrom AG)
Penicillin / Streptomycin (Biochrom AG)
RPMI-1640 (Sigma-Aldrich Chemie GmbH)
Tissucol.-Kit (Immuno GmbH)
Trypsin / EDTA Solution (10x) (Biochrom AG)

Ultra pure water (Biochrom AG)

2. Materialien (Bezugsquelle)
Kollagenmatrix-Gefal3prothese ( Coll-Graft) ( Jotec GmbH)
ePTFE Vascular Graft I.D.4mm, Model:T04030C30 (Baxter Deutschland GmbH)
Luer-Schlauchverbinder, Polypropylen (novodirect GmbH)
Silikonperoxid-Schlauch ID 3,2 mm (novodirect GmbH)
Pumpenschlauch 2-Stopp, Silikon, ID 3,0 mm (Merck Eurolab GmbH)

3. Gerate (Hersteller)
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Brutschrank IG 150 (Jouan GmbH)

Cell-Counter CASY 1 TTC (Scharfe System GmbH)

Digitalkamera CCD-IRIS (Sony)

Digitalkamera Dyna 1000 (Minolta)

Laminar-Flow-Hood -Sicherheitswerkbank STERIL-ANTARES 72 (Biohit GmbH)
Mikroskop Axiovert 25 (Carl Zeiss Jena GmbH)

Peristaltikpumpe IPC ISM 761, (Ismatec. Laboratoriumstechnik GmbH) mit
Steuer-Software (Cell-Lining GmbH jetzt Vaso Tissue Technologies GmbH)
Prazisionswaage, elektronisch, Kern 824 (Kern GmbH)

Tube Chamber TCS? (Vaso Tissue Technologies GmbH)

Rolling Unit for TCS*Roller (Cell-Lining GmbH jetzt VasoTissue Technologies
GmbH)

Wasserbad W12 (Prufgerate-Werk Medingen GmbH)

Zellkulturflaschen mit Gasaustausch-Kappe, (Techno Plastics Products AG)

Zentrifuge Labofuge 400 (Heraeus Instruments GmbH)

4. Zusammensetzung der verwendeten Medien
(Angabe der Endkonzentration der Supplemente):

Dulbecco’s Modified Eagle Medium
(500 ml)

25 .g Amphotericin B (0,05 .g/ml)

5 ml Heparin (1000U/ml) in Zellkultur-getestetem Wasser (50 U/ml)
50 ml FCS (10 %)

10 ml L-Glutamin 200 mM (4 mM)

10 ml Hepes 1M (0,02 M)

5 ml Pen/Strep (100 U/100ugml)

ECGM: Bestandteile des Supplement MIX( 500 ml):
ECGS/H (0,4 %)
FCS (2 %)
Epidermal Growth Factor 0,1 ng/ml

1



Basic Fibroblast Factor (1 ng/ml)
Amphotericin B (50 ng/ml)
Gentamicin (50 .g/ml)
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