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SOUHRN

Vyvoj cévni nadhrady pro nizké pritoky je aktudlni otdzkou. Model hledani vyvoje nahrady
optimalnich vlastnosti, ktery vychazi z mySlenky ptevzeti charakteristiky biologického modelu —
veny safeny, a naprogramovani téchto vlastnosti do modelu konstruované nahrady, je jednim
z moznych sméra vyvoje. Pfedstavovana nahrada, kterd je vysledkem prace autorského kolektivu
doktoranda, se sklada ze tfi casti — nevstiebatelného scaffoldu ptedstavujictho medii, a dvou
vstiebatelnych kolagennich vrstev — pseudointimy a pseudoadventicie. Cilové parametry protézy byly
urceny vysledky testii zdkladni metody fyzikalniho testovani — jednoosou tahovou zkousku a
inflacné-extenzni test, stejné jako dalSi postupy, u humannich vzorki safeny. Kli¢ovou otazkou je
technologie vyroby kolagenni vrstvy protézy. I dalsi postupy vyroby v§ak mohou mit nezanedbatelny
vliv na vlastnosti cévni protézy — mezi takové patii tvrzeni kolagenu, antitrombogenni oSetieni

vnitiniho povrchu cévni ndhrady a pouziti metody sterilizace.

Autor se zabyva problematikou vyvoje nové kolegenni slozky tfivrstvé cévni protézy z Ceského
kapra, ktery se vyznacuje niz§i antigenicitou ve srovnani s kolagenem bovinnim. Porovnava
standardni a purifikovany kapii kolagen, ktery mé niz§i zastoupeni rezidudlniho tuku s otazkou

porovnani pricchodnosti pfi experimentalni implantaci ve dvou skupinach na ovéim modelu.

Celkem bylo implantovano 14 protéz ve skupiné A sedmi ovcim (standardni kapii kolagen) a 18
protéz ve skupiné B deviti ovcim (purifikovany kapii kolagen). VZdy u kazdé ovce byla pravostranna
nahrada arteficielné zuZena za ucelem prokazani priichodnosti protézy v nizkopritokovém fecisti.
Pratok protézami ve skupiné A poklesl z pivodnich 2974118 ml/min na 158+159 ml/min (p=0.041)
po uplatnéni arteficielni stenozy, a stejné tak od 330+164ml/min na 97429 ml/min (p=0.0052) ve
skupiné B (p=0.27 mezi obéma skupinami). Ve skupiné A doSlo u ptezivSich péti ovei k uzavéru
dvou cévnich protéz a to 3 a 14 den od implantace. Ve skupiné B, z Sesti piezivSich ovci, pouze jedna
protéza na levé strané krku ztstala prichodna (p=0.0017). Histologie explantovanych nadhrad ukazala
degradaci intimalni vrstvy v centru s endotelizaci od periferie (anastomo6z) ve skupiné A a formovani
silné fibrosni intimalni vrstvy ve skupiné B. Experimentéalni prace ukazala, Ze pomér mezi kolagenem
a obsahem tuku u nové vyvinuté tfivrstvé cévni protézy urcené pro nizké pritoky, hraje zésadni roli

ve smyslu prichodnosti a vzniku strukturdlnich zmén po implantaci na ovéim modelu.

KLICOVA SLOVA: Kolagenni cévni protéza, protéza pro nizké priitoky inflaéné extensni test,

zesiténi, kompozitni trubice, ovce, umela cévni ndhrada



SUMMARY

The development of vascular replacement for low flow rates is a topical issue. The model for
developing the development of replacement properties, which are based on the idea of assuming the
characteristics of the biological model - vena saphena and programming these properties into a model
of constructed replacement is one of the possible directions of development. The presented
replacement, which is the result of the work of the author's team, consists of three parts - a non-
absorbable scaffold representing the media, and two absorbable collagen layers - pseudointima and
pseudoadventice. Target parameters of the prosthesis were determined by test results of the basic
physical testing method - uniaxial tensile test and inflation-extension test, as well as other procedures
in human saphenous specimens. The key issue is the technology of producing the collagen layer of
the prosthesis. However, other manufacturing processes can also have a significant impact on vascular
prosthesis properties, such as collagen hardening, antithrombogenic treatment of the inner surface of

the vascular replacement, and the use of a sterilization method.

Furthermore, the author deals with the development of a new female component of the three-layer
vascular prosthesis of the Czech carp, which is characterized by lower antigenicity compared to
bovine collagen. It compares standard and purified carp collagen, which has a lower residual fat ratio

with the question of comparing patency in experimental implantation in two groups on a sheep model.

A total of 14 prostheses in group A were implanted in seven sheep (standard carp collagen) and 18
prostheses in group B in nine sheep (purified carp collagen). For each sheep, the right-hand restoration
was artificially narrowed to demonstrate patency of the prosthesis in the low-flow bed. Group A flow
of prostheses decreased from original 297 + 118 ml / min to 158 + 159 ml / min (p = 0.041) after
application of artificial stenosis, as well as from 330 £ 164 ml / min to 97 = 29 ml / min (p = 0.0052)
in group B (p = 0.27 between the two groups). In group A, two vascular prostheses were occluded at
five and three days after implantation in five sheep. In Group B, out of six surviving sheep, only one
prosthesis on the left neck remained open (p = 0.0017). Histology of explanted exposures showed
intimal layer degradation at the endothelial endothelial endpoint (anastomosis) in group A and the
formation of a strong fibrous intimal layer in group B. it plays a crucial role in the patency and the

formation of structural changes after implantation in the sheep model.

KEY WORDS: Collagen based vascular graft, low-flow graft, inflation-extension text,

crosslinking, composite tube, sheep, artificial blood vessel
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HYPOTEZY
1. Kolagen ziskany ze sladkovodnich ryb se vyznacuje niz$i antigenicitou a vhodnymi
fyzikdlnimi a chemickymi vlastnostmi.
2. Vlastnosti protézy Cybergraft, vyvinuté v ramci dosavadniho vyzkumu autorského
kolektivu, jsou do znaéné miry determinovany pouzitim bovinniho kolagenu.
3. Ov¢i model je vhodnym zpiisobem experimentalniho ovéfeni vlastnosti protézy urcené pro

nizké pratoky.

CIiLE PRACE

1. Vyvoj metodiky k ziskavani kolagenni hmoty z tuzemskych sladkovodnich ryb, v€etné analyz
mechanickych, chemickych a biologickych vlastnosti.

2. Vytvoreni nového prototypu sendvicové cévni protézy pro nizké pritoky s pouzitim kolagenu ze
sladkovodnich ryb.

3. Experimentalni ovéfeni nového prototypu cévni protézy na ovéim modelu.



1. UVOD

1.1. Historicky avod

Jednim z piliti rekonstrukéni cévni chirurgie jsou cévni ndhrady. Snaha o jejich nalezeni se datuje
jiz do druhé poloviny devatenactého stoleti. Za zasadni prispévek v této oblasti (cévni steh) byl Carrel
v roce 1912 ocenén Nobelovou cenou (Carrel A., 1912). Prvni pokusy s cévni rekonstrukci byly
vynuceny valeCnymi zranénimi, ale po skonceni druhé svétové valky se jiz rekonstrukéni cévni
chirurgie zacala rozvijet jako samostatny obor. Jako prvni ndhrady se zaaly pouzivat tepenné
alotransplantaty a nejcast¢jsi indikaci vykonu byly vyduté, zejména na btisni aorté. Pomérné brzy se
vSak zacaly objevovat problémy v disledku imunologicky vyvolanych zmén — rejekce, s uzdvérem
nebo fatalni rupturou. V roce 1952 publikoval Kunlin (Kunlin J., 1953) Gspéch pfi pouziti vlastni zily

nemocného (vena saphena magna) k tepenné rekonstrukci. Dodnes zlstava zilni autotransplantat

jednou z nejlepsich nahrad. Jeho vyuZiti je v§ak limitovano kvalitou a dostupnosti u fady nemocnych.

Celou tuto dobu pfetrvavala snaha vytvotit umélou cévni ndhradu, coz se podafilo v roce 1954, kdy
Voorhes a spol. publikovali zkusenosti s porézni cévni ndhradou vytvoienou textilnim zptisobem ze
syntetickych vldken (Blakemoore AH, Voorhees AB Jr., 1954). Tento zakladni prilom byl
nasledovan dynamickym vyvojem a konstrukci skaly cévnich protéz z riznych materiald, riznych
charakteristik a rozméri, takZe je bylo mozno pouzit téméf ve vSech anatomickych oblastech

tepenného systému.

Obecnou nevyhodou cévnich protéz je nizka prichodnost v ptipadé nizkého priutoku rekonstrukce,
limitem jsou pratoky niz§i nez 100-200 ml/min. Druhou zéisadni nevyhodou je citlivost
polyesterového vldkna viaci infekci. Na zdkladé dlouhodobych zkuSenosti s cévnimi ndhradami
vychézeji autofi z piedstavy, ze klicovou charakteristikou pro uspéch Zilniho autotransplantatu v
tepennych oblastech s nizkym pratokem jsou jeji fyzikalni vlastnosti, které umoziuji dokonalé
technické provedeni anastoméz a téZ umoziuji ndhrad€ pfizpisobit se pritokovym a tlakovym
pomértim v rekonstruovaném tepenném useku (Kakisis JD et al., 2005; Kannan RY et al., 2005;
Chlupac J. et al., 2009; Heyligers JMM et al., 2005; Berglund JD et al., 2003). Pfiblizovani vlastnosti

syntetickych cévnich nahrad biologickym autolognim materidliim je tedy jednou z moznych cest

vyvoje.
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1.2. Vlastni koncepce cévni nahrady

Soucasn¢ pouzivané cévni nahrady maji z obecného hlediska n¢kolik nevyhod, kterym se v pribéhu

konstrukce naseho prototypu budeme snazit vyhnout. Mezi tyto obecné nevyhody fadime zejména:

1) Omezené uziti pro oblasti nizkého pritoku — tepny bérce, koronarni tepny
2) Moznost imunologické odpovédi organismu, poruchy vhojovani

3) Vnimavost k infekci cévni protézy s nutnosti odstranéni materialu z téla
4) Problematika hyperplazie v anastomosach

5) Problematika tromboz cévni protézy

Mezi zékladni pozadavky na cévni ndhrady patii biokompatibilita, vhodné mechanické vlastnosti —
dostate¢na pevnost a viskoeleastické vlastnosti podobné jako nativni cévy a schopnost adaptace na
meénici se podminky krevniho pritoku. Dal§im nezbytnym pozadavkem je nizkd trombogenicita
nahrady s malym pritokem a malym primérem, které jsou velmi nachylné k uzavéru v disledku
intralumindlni nasténné trombozy. V soucasné dob¢ nejsou na trhu skute¢né spolehlivé syntetické
cévni nadhrady pro tyto malé pritoky pohybujici se pod 150ml/min. Chan-Park a spol. (Chan-Park
MB et al., 2009) popisuji postupy tkanového inzenyrstvi vedouci k poZadovanym vlastnostem

cévnich nahrad. Diskutuji zde 1 pozadavky na biodegradovatelné materialy.

Cévni ndhrady s malym pratokem jsou naléhavé vyzadovany zejména pro pacienty s potiebou
nahrady infragenikularnich cév. Soucasné terapie zahrnuji pouziti autolognich cév a syntetickych
nahrad (Nerem RM, 2000; Nerem RM, 2003; Nerem RM, 2004; Nerem RM, Seliktar D., 2001).
Pozadovanymi mechanickymi vlastnosti infrainguinalnich bypasst se zabyva publikace Sarkarova
(Sarkar S. et al., 2007). Ideéalni biomateridl pro tuto oblast tkdnového inZenyrstvi by se mél
mechanickymi vlastnostmi blizit nativnim cévam, ale také podporovat bunécny rlst, podporovat
produkci extraceluldrni matrix a inhibovat trombogenicitu (Ravi S., Chaikof EL, 2010). Kaibara

popsali metodu in vitro hodnoceni trombogenicity biomaterialti (Kaibara M. et al., 1995).

Nase koncepce prototypu cévni ndhrady je konstruovat prototyp cévni nahrady, ktery se jak stavbou,
tak 1 fyzikalné-chemickymi vlastnostmi bude blizit hummani cévé. Cilem tedy bylo vytvorit
kompozitni tfivrstvou trubici se sendviCove usporadanou sténou. Sténa této cévni ndhrady je tvotfena:

prostiedni nevstfebatelnou vrstvou o riizné porozité (tzv. scaffoldu) a dvou vstiebatelnych vrstev
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zevni a vnitini z biologického materidlu (pseudointima a pseudoadventicie). Vzajemné vsak jsou tytu

vrstvy propojeny mezi sebou, aby nedoslo k jejich separaci pfi implantaci do tepenného feciste.

1.3. Soucasny stav poznani

Pti dukladné literarni reSer$i jsem se zaméfil zejména na piehled pouzivanych materiali a
jednotlivych metodickych postupii pouzivanych v soucastnosti ke kontrukci cévnich protéz. V nize
uvedeném piehledu jsou zahrnuty nejmodernéj$i pohledy na danou problematiku, véetné¢ metod

tkaiiového inzenyrstvi a ptisluSnych literarnich odkazi.

1.3.1. Komerc¢né pouzivané syntetické nebiodegradovatelné materialy

Harrison publikoval piehled a srovnavaci studii syntetickych materiald komer¢né vyuzivanych pro
vyrobu cévnich protéz s velkym prumérem — nylonu, Dacronu, Orlonu, Ivalonu (PVAc) a teflonu
(Harrison JH, 1958, Roll YP et al, 2008). Mezi komeréné vyuzivané syntetetické
nebiodegradovatelné materidly patii také polytetrafluoroethylen (PTFE), rizné typy polyestert, ¢i
GORETEX. Jsou to rigidni materily, které jsou nevhodné pro konstrukci cévnich nahrad s malymi
pratoky (Tiwari A. et al., 2002). Schutte a Nerem publikovali podrobny pichled materiald,
pouzivanych pro vyrobu cévnich protéz, véetné prehlednych tabulek pouzitych materiali s odkazy na

publikace (Schutte SC, Nerem RM 2013).

1.3.2. Komer¢né pouzivané biodegradovatelné materialy

Nejcasteji vyuzivany biopolymer pro konstrukci cévnich néhrad je kolagen. PouZiti kolagenu pro
vyrobu cévnich ndhrad a v dalSich oblastech rekonstrukéni mediciny bylo popséano v piehledu - niZe

(Khan R. et al., 2011).

1.3.3. Prehled pouzivanych metodik pro konstrukci cévnich nahrad

Pro ptipravu biologicky funkénich cévnich ndhrad se v soucasné dobé testuje cela fada postupl a
materidld. Mezi tyto metody patii konstrukce cévnich nahrad s pouZzitim piirodnich geli a
syntetickych tzv. skafoldi, osidlenych Zivymi buiikami cévnich tkani a bezbunécné techniky (Shaikh
FM et al., 2008). Son a Kim popisuji pfipravu polymernich skafoldd s mikrostrukturovanymi
povrchem s pouzitim 3D tisku (Son J., Kim G., 2009). VyuZitim postupi 3D tisku (,,rapid
prototyping®) pro ucely tkanového inZzenyrstvi se zabyvaji i dalsi publikace (Peltola SM et al., 2008).

Sarkar a spol. pouzili pro vyrobu cévnich nahrad s nizkym pritokem z nanokompozitniho polymeru,
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obsahujiciho polykarbonat uretan a polyhedralni oligomerni silsesquioxan, novou metodu

automatické extruze (,,extrusion-phase-inversion method*) (Sarkar S. et al., 2009).

Vyrobené vzorky mély dobré antitrombogenni vlastnosti a biostabilitu. Lovett a spol opakované
popsali postup vyroby tkanovych nahrad z hedvabného fibroinu metodou néstiku vladken z gelu na
rotujici hiidel (,,gel spinning®) (Lovett M. et al.,2008; Lovett M. et al., 2010). Vyrobené cévni
nahrady pii in vitro i in vivo testovani predcily v nékterych aspektech komeréni PTFE cévni protézy.
Singha publikoval piehled metod a materialt pro vyrobu cévnich protéz v komer¢ni i vyzkumné sféte
(Singha K., Singha M. 2012). Chaouat a spol. popsali ptipravu PVA cévnich ndhrad pro malé prutoky
prostym nabalovanim materidlii z roztoku na teflonovou tyCinku. (Chaouat M. et al., 2008)
Moznostmi vyuzivani nanovlakennych struktur vyrobenych elektrostatickym zvldknovanim pro
konstrukci cévnich protéz se zabyvaji v ptehledové publikaci Kizildag a Yalcin (Kizildag N., Yalcin
P., 2012). Vaz a spol. popsali konstrukci cévnich protéz s morfologickou architekturou napodobujici
nativni cévy s pouzitim postupného ukladdani riizné orientovanych PLA a PCL nanovléken,
ptipravenych elektrostatickym zvldkiiovanim, na sbéra¢ ve formé rotujiciho htidele. (Vaz CM et al.,

2005)

Konstrukce cévnich protéz s pouzitim kombinované technologie elektrostatického zvlakinovani a
zvlaknovani tavenin kopolymeru L-laktidu a kaprolaktonu je popséna v ¢lanku Chunga a spol.
(Chung S. et al., 2010). Widmer a spol. pouzili k vyrob¢ tubularnich skafoldi smési PLGA a PLA
technologii extruze. (Widmer MS et al., 1998). Skardal a spol. pouZili pro konstrukci cévnich nahrad
z hydrogeli kyseliny hyaluronové, sitovanych tetrahedralnimi PEG tetraakrylaty, postupy 3D tisku.
(Skardal A. et al., 2010). Pro vyrobu cévnich nadhrad byly pouZity 1 postupy elektrohydrodynamické
atomizace (Stankusa JJ et al., 2007). Lee a spol. pouzili pro ptipravu biomateridlti pro cévni protézy
polymer pfipraveny kondenzacni polymeraci kyseliny jable¢né a 1,12 — dodekandiolu a metodu

vyroby pén superkritickym oxidem uhli¢itym. (Lee LY et al., 2009).

1.3.4. Biopolymerni implantaty a implantaty pripravené metodami tkafiového inZenyrstvi

Kannan publikoval vycet novych uspesné testovanych materialt pro konstrukci cévnich nahrad
biologického i syntetického ptivodu, pro vyuziti zejména u bypassi (Kannan RY et al., 2005). Kakou
publikoval piehled materialt testovanych pro konstrukei tzv. skafoldl pro cévni tkdnové inzenyrstvi
(Kakou A. et al., 2007). Nékteré z nich jsou vyuzivany i komer¢né, napt. kolagen. Mezi intenzivné
zkoumané biomateridly biologického ptivodu patii také bilkovina fibrin, kterd se, podobné jako
kolagen, vyskytuje v nativnich cévach. Fibrin ma vyborné mechanické vlastnosti 1 biokompatibilitu,

nevyhodou je vysokd cena. Moznostmi vyuziti chitosanu v oblastech tkanového inzenyrstvi a
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regenerativni mediciny se zabyvaji v piehledové publikaci (Jiang T. et al., 2008). Aplikaci kyseliny
polymlécné pro vyrobu plné resorbovatelnych stentli popisuje van Aalst a spol. (Van Aalst M. et al.,
2009). Nové¢ trendy v oblasti tkdnového inzZenyrstvi souhrnné popisuji Nemeno-Guanzon a spol.
(Nemeno-Guanzon JG et al., 2012). Nad¢jné vysledky pfi testovani cévnich protéz pro malé krevni
prutoky, ptipravenych z biodegradovatelného chitosanu, popisuje recentné Kong a spol. (Kong X. et
al., 2012). Vrana a spol. testovali vliv stfihového stresu na endotelizované kompozitni hydrogely,
pfipravené¢ z PVA a Zelatiny (Vrana NE et al., 2010). Elastin je klicovou bilkovinou strukturalni
matrix, poskytujici ji elasticnost. Kromé toho ma fadu regulacnich funkci a ovliviiuje bunécné
fentotypy a aktivity. Funkce elastinu byla prozatim v cévnim inZenyrstvi vétSinou podceniovana
(Patel A. et al., 2006). Koens a spol. popsali postup vyroby 3 vrstevnych cévnich grafti obsahujicich
kolagen a elastin (Koens MJW et al., 2010).

Ravi a Chaikof publikovali piehled biomaterialli pouzivanych pro tkanové inzenyrstvi cév. Ideélni
biomaterial pro tuto oblast tkanového inzenyrstvi by se mél mechanickymi vlastnostmi blizit nativnim
cévam, ale také podporovat bunécény rast, podporovat produkci extracelularni matrix a inhibovat
trombogenicitu (Ravi S., Chaikof EL, 2010). Jiny pfehled materialii pro tkanové inzenyrstvi cév byl
publikovan autorskym kolektivem Jaroslava Chlupace v CR (Chlupac J. et al., 2009). Bakterialni
celulozu pro piipravu cévnich ndhrad pro mikrochirurgii pouzili Klemm a spol. (Klemm D. et al.,
2001). Moznosti vyuziti bakteridlni celulézy pro konstrukci cévnich ndhrad, zejména z hlediska
interakce tohoto biopolymeru s krvi a endotelidlnimi bunkami. Tkéfovym inZenyrstvim cév s
nizkymi pritoky a pouzivanymi biomaterialy se v pfehledovém ¢lanku zabyvaji Heyligers (Heyligers
JMM et al., 2005). Velmi perspektivnim materidlem pro konstrukci cévnich nahrad s malym
pramérem je hedvabny fibroin (Lovett M. et al., 2007). A kone¢n¢é Xiang a kol. (Xiang P. et al., 2011)
pouzili pro pfipravu tubuldrnich skafoldii kompozitni nanovldkna, obsahujici rekombinantni

bilkovinu pavouciho hedvabi, PCL a zelatinu.

1.3.5. Testované syntetické materialy pro konstrukci cévnich nahrad

Ptrehled syntetickych biomateridlli pouzivanych pro cévni tkanové inZenyrstvi publikoval Schmedlen
(Schmedlen RH et al., 2003). Tiwari a kol. publikoval pifehledovou publikaci zaméfenou na moznost
vyuziti nebiodegradovatelnych polyuretanovych materiali pfi konstrukci cévnich ndhrad s malym
pritokem (Tiwari A. et al., 2002). Tento typ materiald se jevi jako velmi perspektivni. Relativné
novym biomateridlem testovanym pro konstrukei cévnich néhrad jsou oligomerni nanokompozity
silsesquioxanu (Solouk A. et al., 2011; Cozza ES et al., 2012). Domurado a kol jiz pted fadou let
ukazali, Ze vlastnosti pletenych cévnich ndhrad z Dakronu, v€etné osidleni protéz bunikami a vyvoje

kolagenového opouzdieni, byly zlepSeny impregnaci albuminem (Domurado D. et al., 1978).
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Schneider a kol popisuji postup upravy goretexovych cévnich ndhrad s pomoci fibrinu a/nebo

exocelularni matrix, s naslednym osidlenim buné¢k z endotelu hovézi aorty (Schneider A. et al., 1993).

Vyuzitim potencidlné biodegradovatelnych PV A hydrogelt pro konstrukci cévnich protéz se zabyva
v disertacni praci T. Elshazly (Elshazly T., 2004). Izhar a kol testovali s velmi dobrymi vysledky
cévni protézy s nizkym prutokem, pfipravené z PU vlaken (Lycra) s biodegradovatelnym potahem
PELA (poly(ethylene glycol)/poly(lactic acid) (Izhar U., et al. 2001). Niekraszewicz zlepSovali
vlastnosti cévnich protéz piipravenych z polyesterové pleteniny impregnaci polymerem poly [D,L-
(laktid-ko-glykolid)] (Niekraszewicz A. et al., 2009). Fiorica a kol. pfipravili skafoldy z kompozitnich
kopolymernich PE-PA vldken pfipravenych elektrostatickym zvldkinovanim a na jeho povrchu
imobilizovali heparin (Fiorica C. et al., 2012). Heparin vaze nékolik rstovych faktorii, véetné
vaskularniho endotelidlniho riistového faktoru (VEGF) a rlstového faktoru pro fibroblasty (bFGF) a
zvySuje tak osidleni biomaterialll pfisluSnymi bunikami a zlepSuje jejich proliferacifunkcionalizovali
fyzikalné sitovany PVA fibronektinem s cilem zlepsit bunéénou adhezi s prolifereci veptovych

arterialnich a vaskularnich endotelidlnich bun¢k (Millon IE et al., 2012).

Utinost funkcionalizace byla experimentalné potvrzena. Choi a kol. funkcionalizovali ePTFE
skafoldy porézni vrstvou biodegradovatelného PLGA s pouzitim uhli¢itanu amonného, jako
porogenu (Choi Y-J, Noh I., 2005). Pro zlepSeni tkanoveé regenerace byl PLGA povrch jesté potazen
vrstvou zelatiny. Huanga a kol. pouzili prostorové uspotadanou sit’ nanovlaken kolagenu, chitosanu
a termoplastického polyuretanu, pfipravenou elektrostatickym zvlaknovanim s naslednym sitovanim
glutaraledehydem, s cilem napodobit strukturu nativni extraceluldrni matrix (Huanga CH. et al.,
2011). Testy ukazaly dobrou biokompatibilitu skafoldt. Prostorové uspotadani nanovlaken ovlivituje
bunécnou morfologii. Greislertt impregnovali ePTFE graft fibrinovym lepidlem, obsahujicim FGF-1
rustovy faktor a heparin. Autoriim se timto zpisobem podafilo zvysit proliferaci endotelidlnich bun¢k

a bun¢k hladkého svalstva po implantaci cévnich nahrad psim (Greislertt HP et al., 1996).

Mezi nevyhody popisovanych feSeni patii pfedevSim cena a nedostupnost vétsi ¢asti popisovanych
cévnich nahrad v klinické praxi. U biomaterialu zajiStujicich vyssi proliferaci endotelidlnich bun¢k a
buné¢k hladkého svalstva chybi dlouhodobé ovéteni priichodnosti v klinické praxi, ve vztahu k mozné
hyperplazii a ¢astecné obliteraci pritocného lumina, zejména u protéz urcenych pro oblasti s nizkymi

prutoky.
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2. METODIKA KONSTRUKCE PROTOTYPU NOVE CEVNI PROTEZY

2.1.Vytvoreni a testovani pleteného scaffoldu s pouzitim nového vlakna

Cely vyvoj cévnich protéz zapocaty v Sedesatych letech charakterizovany hledanim stale novych typi
cévnich nahrad je v souCasné dob¢ vazan zejména na nové typy materiali. V poslednich letech od
vzniku PTFE litych cévnich nahrad kombinovanych na svém povrchu s pleteninou, jako by stagnoval.
Vyjimku snad tvoii v soucasné dob¢ ojedinélé pokusy vyvoje cévnich protéz za pouziti nanovlaken,
které vSak jsou zatim jesté v pocatcich. Vyvoj, jak vypada, se zcela odklonil od klasického pojeti
samonosné vstiebatelné kolagenni trubice se zevné umisténou polyesterovou pleteninou. My jsme se
snazili naopak tento klasicky, dobie fungujici a 1éty vyzkouseny model kolagenni trubice s pletenym

scaffoldem obohatit 0 nové materidly a nové technologie.

Zakladem cévni protezy je ve vétSiné piipadi vlakno, které se vyznacuje celou fadou fyzikdlnich,
chemickych a dalSich charakteristik, které ovliviiuji chovani protézy, ktera je z né¢ho vyrobena. Mezi
zcela zéasadni vlastnosti patfi mechanické charakteristiky vladkna, zejména pak zachovani trvalé
pevnosti. Pokud dojde v disledku dlouhodobého zatézovani intraluminalnim tlakem a velkého
mnozstvi pulzovych vin k piechodu z oblasti elastické deformace vldkna do trvalé deformace dochézi
ke snizeni pevnosti pouZzitého vlédkna coz je spojeno se vznikem vyduti nebo ruptury, jak jsme mohli

pozorovat u cévnich protez vyrdbénych v minulosti.

Misto klasického polyesterového polyfilniho vldkna bézné pouzivaného k vyrobé pleteného scaffoldu
soucasnych cévnich protéz jsme pouzili zcela nové vldkno monofilni polyesterové. Pivodnimu
vléknu, které jsme pouzivali na pleteni scaffoldu pro Cybergraft, vyprsela certifikace a dodavatelska
firma ptestala vlakno vyrabét, proto jsme byli nuceni vlakno, které bylo relativné dobré, vyménit a
najit jinou alernativu. NaSim cilem bylo najit pfedevsim vlakno s lep$i pruznosti, pevnosti, kdy ani
pfi del§im namahani nedochdzi k jeho trvalé deformaci, které je biokompatibilni neni cytotoxickeé,
neni kancerogenni, nend drazdivé ucinky na klizi, minimalné absorbuje vodu a zejména povrch vlakna
je absolutné hladky. Pravé hladky povrch vldkna nevyvolava drazdéni okolnich tkani, které byva
doprovazeno celularni reakci vcetné jizveni rtizného rozsahu. Toto jizveni, zejména v oblasti
anastomozy v podobé neointimalni hyperplasie posléze vede ke vzniku vyznamné stenozy az uzavéru

cévni protezy.

Neméné dilezity je 1 primér a struktura vldkna, kterd miiZze branit pohybu latek mezi luminem protezy
a neoadventicii, kde mluvime o takzvanych perfuznich stinech. Tyto perfuzni stiny poté zhorSuji
vhojovani cévni protezy, vedou k regresivnim zmeénam bunék, nahromadéni lipida a Casto az vzniku

kalcifikaci po obou stranach vlakna. VétSina v soucasnosti pouzivanych vldken je
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polyfilamnetoznich, kde v prostorech mezi filamenty vldkna se hromadi odpadni produkty
metabolismu v disledku nemozného priniku bun¢k do téchto prostor, které by tyto odpadni latky
eliminovaly, a dochazi tak k nasledné iritaci okoli se vS§emi patogenetickymi nasledky. Prave z téchto
davodii povazujeme za optimalni vldkno monofilni s dokonale hladkym povrchem a urcitou
pruznosti, umoziujici alespon ¢asteCny prenos pulzové viny, coz hraje vyznamnou roli v tlakové
ztraté zejména u protéz delSich 40 cm s nizkym pritokem pod 200 ml/min. Po pomérné slozitém
vybéru bylo vybrano vldkno polyesterového monofilu o priméru 34 um pfipraveného

elektrospinovanim.

Z ndmi vybraného vlakna na zaklad¢ celé tady testi pod technickym ozna¢enim TDA jsme nechali
naplést velmi tenky pleteny scaffold s urcitou porozitou, kde z diivodl patentové ochrany uddvame
jen interval: minimalni hranice porozity 5000 a dolni hranice optimalni porozity maximalné¢ do
10 000 ml H,O/cm?/min/120mmHg. Je nutné si uvédomit, Ze spravna porozita tkaniny je dilezity
ptedpoklad prorustani tkdné do pleteného scaffoldu a vede tak k optimdlnimu vhojovani protezy do
organizmu. Nemén¢ diilezita je i fixace pseudointimy, ze které se pozd&ji vyviji neointima a kterd se
pres oka pletenného scaffoldu postupné spojuje s neoadventicii jinak neustdle ptetrvava riziko

odloupnuti (,,disekce*) této vnitini vystelky se vSemy diisledky.

Pletené protézy maji sice vyS$i porozitu oproti protézam tkanym, ale po sestiizeni nedochazi k tiepeni
okraju protézy, coz je vyraznou vyhodou u tepen malého kalibru, kde 1ze steh zakladat velmi blizko
sestfizenému okraji, aniz by dochazelo k jeho profezavani. VyS§i porozitu u pletenych protéz
eliminujeme impregnaci pleteniny kolagenem s riznou dobou vstfebavani a riznym stupném

vytvrzeni a m€kceni, ¢imz je zaruCena urcita flexibilita protezy pii ohybu.
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Obr.1: Zpiisob pleteni nevstrebatelné stredni vrstvy prototypu cévni protézy

Pletenina naSeho prototypu cévni protezy o priméru 5 mm byla vyrobena ve spolupraci s textilni
univerzitou v Liberci — TUL z monofilniho PES vldkna, parametr pleteni: 16 jehel, 32 smycek. Pied
vlastnim pouzitim byla promo¢ena a vyprana v roztoku s 4 g /1 AEL, 0,5 g /1 NaxCOs pti 80 © C po
dobu jedné hodiny a promyta v chloroformu z diivodu odmasténi pleteniny. Nasledné byla po
vysuseni fixovana na nerezovém trnu (primér 5 mm) pii teploté 145 °C po dobu 15 minut nebo 160

°C po dobu 10 min.

Obr.2: Detail pleteného scaffoldu pro prototypy cévnich protéz z rybiho kolagenu

Tento polyesterovy scaffold vytvaii trvalou oporu zbylych vstifebatelnych vrstev kompozitni

kolagenové trubice a umoznuje postupné vrastani okolni tkané do pletené¢ho scaffoldu po odbourani

19



zevni kolagenové vrstvy v fddech nckolika tydni, kterd vyplni pory v postupné se obnazujici
pletenin€. Vldkno a vytvofeny pleteny scaffold jsme podstoupili celé fad¢ testovani — viz niZe.

Nicméné z dosazenych zkuSenosti vyplyva, Ze stale tato plivodni technologie pleteni a nové poznatky
jak v oblasti pouzivanych materialt ¢i vylepsenim technologickych postupti mé své nezaménitelné

misto v konstrukci novych cévnich nahrad.

2.2. Porozita pleteného scaffoldu cévni nahrady pro nizké pratoky

Nasim zamérem bylo vytvofit prototyp alternativni cévni protézy s ohledem na akceptaci
hemodynamickych a mechanickych podminek pfi nizkych pratocich krve pod 100 ml/min. Diiraz byl
kladem zejména na eliminaci tlakovych ztrat pti pulza¢nim toku krve a jistou elasticitu, poddajnost
protézy, zejména v obvodovém sméru. Tohoto bylo docileno kompozitni strukturou stény protézy a
technologii vyroby. Intimalni ¢ast ndhrady je velmi hladka. Nosna ¢ast protézy, jeji medialni ¢ast, je
tvofena specidlni pleteninou integrovanou do matrice tvorenou modifikovanou kolagenni hmotou.
Konstrukce, technologie vyroby a nasledné tpravy této cévni protézy generuji vlastnosti, které této
kompozitni trubici proptijcuji ur€itou schopnost pfenosu pulzni viny a tim snizuji 1 vySe zminénou
tlakovou ztratu a riziko tvorby intralumindlniho uzavéru. V oblasti anastoméz dochazi k velmi

dobrému hojeni.

Pleteni je vzdjemné proplétani klicek a ocek pro vytvoreni pleteniny. Zatazné pleteniny vznikaji
postupnym provlékanim niti vazebnimi prvky ve sméru fadkt. Polyesterova trubice byla upletena na

plochém dvoulizkovém pletacim stroji s délenim 30E.

Mimo biokompatibility polyesterového monofilniho vldkna je dalezitym parametrem pleteniny
schopnost zachovat pevnost a neméné pak také porozita. Porozita byva vyjadiena ¢iselné (0-1) nebo
jako mnozstvi vody prochézejici skrz jeden centimetr nahrady za jednotku ¢asu pii standardnim tlaku,

tzv. propustnost (ml/cm2/min/120 mm Hg).

Porozita je ovlivnéna poctem vléken, jejich primérem, nastavenim parametrli pleteni na pletacim
stroji a vlastnostmi kolagenu pouZitého k uzavieni porti mezi vldkny. Kolagen je nanaSen pro sniZeni
porozity a také pro rychlejsi osidleni stény trubice bunkami. Pomérné brzy, béhem tydnd, je kolagen
odbouran a nahrazen vlastni tkdni. Idealni kolagen je neantigenni, u rybiho kolagenu je proto

ptedpoklad pro dobré vhojeni.

Pletené ndhrady maji vétsi rozsah porozity nez ndhrady tkané. Porozita ovliviiuje propojeni vnéjsi

stény, organizaci luminalniho povrchu, a podporuje prorustani tkani, které ndhradu obklopuji. Vysoka
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porozita znamena vyssi riziko krvaceni. Velké pory také omezuji pevnost pleteniny, zvysuji riziko
vzniku vyduti. Optimalni porozita kombinuje v sobé dobrou manipulovatelnost, pevnost trubice i

vytvofeni vhodnych podminek pro potaZzeni stény cévy fibroblasty.

V nasem experimentu jsme pouzili 4 typy vzorkl pleteni a technologické upravy nevstiebatelné

prostedni vrstvy — pseudomedie:

Popis vzorki:

K analyze byly piedlozeny ¢tyfi tubularni pleteniny s oznac¢enim:
e pramér Smm pavodni
e priamér Smm prand_fix
e primér Smm_neprana

e primér Smm_prand

Vysledky méfeni:

Z kazdého vzorku tubularni pleteniny bylo nasniméno deset obrazli. U standardniho méfenti je potieba
nasnimat alespon sto obrazli, aby mohly byt vysledky prezentovany s urcitou statistickou platnosti.
V nasem piipadé byly k dispozici jen malé vzorky (okolo 2 cm) a z nich nelze nasnimat vice obrazt.
Data byla 1 tak statisticky zpracovana. NiZe jsou uvedeny primérné hodnoty porosity doplnéné o
interval spolehlivosti na hladin€ vyznamnosti 0,05. Pro ilustraci jsou uvedeny obrazy zachycujici

vzhled struktury pfedloZenych jednolicnich pletenin.

Oznaceni Celkovy pocet o¢ek | Porosita [-] | Interval spolehlivosti
pramér 5 mm stara 24 0,59 0,585 - 0,604

prumér Smm 28 0,42 0,411-0,436

prana fixovana

pramér Smm 28 0,47 0,468 — 0,478

neprana

pramér Smm 28 0,35 0,339 - 0,354

prana

Tabulka 1: Typy pleteného scaffoldu cévni nahrady s riznym zpiisobem pleteni a riiznou porozitou.
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priumér 5 neprand priumér 5 prand

Obr. 3: Typy pleteného scaffoldu

Oznaceni Celkovy pocet ocek | Porosita [-]
pramér Smm 32 0,36

prana fixovana

pramér Smm 32 0,40
neprana

prumér Smm 32 0,30

prana

Tabulka 2: Typy pleteného scaffoldu cévni nahrady s riuznym zpiisobem pleteni a riiznou porozitou
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primér Smm 28 ocek primér Smm 32 ocek

Obr. 4: Typy pleteného scaffoldu - mikroskopie

a) porozita pleteniny na obrazku b) porozita pleteniny na obrazku

s 28 ocky byla namerena 46,1% s 32 ocky byla namérena 42,5%

Vsechny vysSe uvedené hodnoty jsou pouze ukidzkami méfeni, na statistické vyhodnoceni nebylo
dostatecné mnozstvi vzorku.

Nicméné¢ i z obrazki je vidét, Ze parametry pleteni i Uprava pleteniny ovliviiuji porovitost (velikost
porll), ndvazn¢ porozitu (pomér port k celkové ploSe) (vysv. mérili jsme plosnou porozitu, ne
objemovou) a tim padem 1 propustnost st€ény cévni ndhrady pro kapaliny. VSechny vlastnosti

implantatu se odvijeji od druhu pouzitého vlakna, a kone¢né upravy cévni nahrady.

2.3. Vyroba nosného scaffoldu protézy

Pro vyrobu scaffoldu bylo pouzito monofilni polyesterové vlakno o priméru 0.034 mm. Toto vldkno
bylo v pletacim stroji sdruzovano do svazkii po 2 a byla z néj vytvofena pleteninova trubice. NezZ se
dospélo k finadlni konstrukci pleteniny, bylo testovano nékolik variant. Ty se liSily poctem
sdruzovanych monofilnich polyesterovych vldken a hustotou, tim i velikosti ok pleteniny. Pied
integraci pleteninového scaffoldu do kolagenni hmoty, byla pletenina jesté chemicky oSetfena pranim
a predsraZzenim. Pletenina jako scaffold byla zvolena pro své mechanické vlastnosti. Pleteninova
trubice se dokaze vhodné deformovat v obvodovém i podélném sméru. Tim by méla byt umozZnéna
dobra poddajnost alternativni cévni protézy zejména v obvodovém sméru. To je mimo jiné dalezité

pro pienos pulzaci v krevnim systému a propagaci pulzni viny. Vzhledem k dobrym mechanickym

ege, v
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2.4. Pseudointima a pseudoadventicie — kolagenni vrstvy

Na zékladé¢ podrobné analyzy vlastnosti byl vybran bovinni a rybi kolagen vyrobeny za
kontrolovanych podminek. Kolagen je typicka vlaknita bilkovina, ktera je spolu s retikulinem hlavni
soucasti fibrilarnich struktur vaziva, klize, kosti a podptrného skeletu vSech organti a tkani. Antigenni
vlastnosti nativniho kolagenu jako heterologni bilkoviny vyvolavaji vazbu komplementu, aglutinaci,
anafylaxi a dalsi reakce. Kolagenni hmota byla pii vyrobé protéz vystavena tvrzeni, v tomto piipadé
pomoci chemickych cCinidel vytvarejicich pfidavné pficné vazby na molekularni trovni struktury
kolagenu typu I. Tato materidlovad uprava je klicova pro ovlivnéni vlastni kolagenu, zejména
bobtnavosti, stupné denaturace a doby vstfebavani. V této oblasti je zcela zdsadni spolehliva kontrola
stupn¢é vytvrzeni (Martinez AW et al., 2014; Chaouat M. et al., 2008). Stupen vytvrzeni se hodnoti
podle takzvané teploty smrsténi (Ts) nebo téZ denaturacni teploty. U kazdého kolagenu je teplota
smrsténi jind: naptiklad u vlaken netvrzeného bovinniho kolagenu dojde ke smrsténi kolagennich
vlaken obvykle pfi teploté v rozmezi 30 az 40 °C. Teplota smrsténi nam také charakterizuje kvalitu

vychozi suroviny.

Dochazi také k denaturaci a zméné fyzikalnich vlastnosti hmoty, napt. poklesu mechanickych
vlastnosti. Umémé se stupném vytvrzeni stoupa i teplota, pii které ke smr$téni dochézi. Bylo
jednoznaéné prokdzano, Ze antigenicita nativniho kolagenu klesa umérné se stupném vytvrzeni
(hodnoceno podle Ts) az k bezvyznamnym hodnotdm. Podobny trend byl pozorovan u
trombogenicity. Je v§ak nezbytné uvadéné vyhodné faktory korelovat s mechanickymi vlastnostmi a

hledat optiméalni konfiguraci Gipravy kolagenni hmoty.

Vzhledem k tomu, Ze kolagen patii k nejpodrobnéji zkoumanym latkam, je fada jeho charakteristik
znama a jsou rovnéZz zazité metody, jak tyto udaje zjistit. Zakladem piedkladaného vyzkumu vyuziti
rybiho kolagenu je podrobnou analyzou ovéfit, do jaké miry jsou z hlediska fyzikalné-mechanického,
fyzikalné-chemického, technologického a biologického shodné s kolagenem bovinnim. Klicovou
otazkou zde bude predevSim antigenicita, schopnost vyvolat alergickou reakci a toxicita. Souc¢asné
byly zahdjeny prace na vyrobé kolagenu z ryb sladkovodnich, kterych mame zna¢nou zasobu, a to
v celé fadé€ druhi, kde se vytéznost, a tedy 1 ekonomicka stranka, mohou podstatné liSit. V dalsi ¢asti
prace po analyzéach rybiho kolagenu jsme pfistoupili k dal$i etapé — aplikace rybiho kolagenu ze
sladkovodnich coz je v nasem ptipad¢ stézejni aplikaci vyuziti rybiho kolagenu pti konstrukci vnitini
a zevni vrstvy protezy. V této oblasti ma na$ interdisciplindrni tym rozsahlé zkuSenosti opfené o fadu
publikaci a patentii. Modifikovanymi postupy pouzivanymi pii konstrukci téchto protéz jsme navrhli
protézu s pouzitim rybiho kolagenu. Vlastni vyroba byla zadana externimu dodavateli s dlouholetymi

zkuSenostmi (VUP Brno, DCM collagen s.r.o. Kyjov a Collado s.r.o Hovorany). Vysledny typ
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kolagenu, ktery je pouzit pro vyrobu prototypu provéfime jednak rigor6znimi testy in vitro, jednak in

Vivo.

2.5. Kolagen

Jako kolageny jsou obecné¢ oznacovany vlaknité bilkoviny s charakteristickym obsahem
aminokyselin (13-14% hydroxyprolinu, 2% hydroxylysinu) s typickym zihanim. Tyto struktury jsou
detekovatelné na snimcich potizenych napt. elektronovym mikroskopem (v fadu nanometrti) nebo na
rentgenovych obrazech s molekularni vdhou kolem 200.000. Zakladnim stavebni slozkou kolagenni
molekuly je trihelix fetézct aminokyselin. Trihelixy se shlukuji do drobnych fibril, které se slucuji
do vétsich fibril a nakonec vytvaii typické kolagenni vlakno. Dulezitou roli pfi tvorbé kolagenni
struktury hraje mezi-vldknita hmota, ktera je tvofena vysoce hydratovanymi mukopolysacharidy. I
kdyz dnes chemicky rozeznavame celou fadu nejriiznéjsich typi kolagenu, je pro medicinské vyuziti

wevr

Popis kolagenni hmoty pro jeji aplikacni vyuziti se v zdsadé¢ se opira o tfi zékladni charakteristiky:

1) fyzikalné-mechanicka — odezva materialu pii mechanickém zatézovani s akceptaci jeho vnitini
struktury (napt. odolnost v tahu, malé pruznost, orientace vlaken)

2) fyzikdlne-chemicka — kontrolovatelnost pficnych vazeb a s tim spojenou rozpustnosti,
nasdkavosti a resorbci, funkce ptenasece iontd

3) biologickd —ovlivnitelnd antigenicita ovlivnitelna tkaiiové reakce, semipermeabilita.

Pro kvalitu kolagenu a jeho pouzitelnost v riznych aplikacich je kromé podilu hydroxyprolinu

vvvvvv

30°C a to urcuje jeho vlastnosti.

V mediciné se kolagen uplatiuje od Sedesatych let minulého stoleti. Drtiva vétSina vyuzivaného
kolagenu je bovinniho plivodu, at’ ze Skary ktize hovéziho dobytka nebo jeho Slach. Vldkna a vlédknité
svazky kolagenu ze Skary jsou mnohem robustnéjsi nez vlakna ze Slach (Achilova §lacha je témér

Cisty kolagen). To ma vliv pfedevSim na vyssi mechanickou odolnost.

Pro medicinské Ucely - cévni protézy, hemostatické pény, kryti ran atd. — je zasadni, Ze vlastnosti
kolagenu lze cilen¢ ovliviiovat. Zékladem je tak zvané ,tvrzeni“ nebo téz ,sitovani. Podstata
spo€iva v aktivnim pisobeni nékterych tvrdicich, sitovacich (crosslink) €inidel (napf. glutaraldehyd,
tanin, genipin, NDGA) na strukturu kolagenni hmoty. Zejména se jedné o nartst poctu pri¢nych vazeb

(nebo téz crossslinkd, zesitovani) mezi jednotlivymi molekulami kolagenu. Timto zpiisobem lze do
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jisté miry material programovat, jak po strance mechanické odezvy pii zatézovani, tak ve smyslu
chemickém nebo biologickém. V mediciné se jako biologicky pfijatelna tvrdici ¢inidla uplatnil
predevsim glutaraldehyd nebo specialni pryskyfice. Umérné se stupném vytvrzeni roste i Ts a to je
piimo umémé dobé vstfebavani kolagenni hmoty v organismu. Soucasné¢ se meéni i elasticita,

bobtnavost, rozpustnost a dalsi vlastnosti.

Jak je patrné ze zékladniho popisu, je bovinni kolagen desetileti hojn¢ vyuzivan v fad¢ oblasti véetné
mediciny a jeho vlastnosti jsou dobfe znamé. V nasi praci navazujeme na nezméfitelné zkusenosti
ceské kolagenni Skoly vyjadiené i fadou publikaci a patenti (Cz.pat. 116540, Cz.pat. 132737, Cz.pat.
148134, Cz.pat. 153852, Cz.pat. 194576). Pravé na zakladé téchto zkusenosti jsme si védomi dvou
zakladnich problémt vyuziti bovinniho kolagenu u lidi — je to jeho mirnd, i kdyz do jisté miry
ovlivnitelnd antigenita a také alergizujici vliv na nékteré jedince. Nativni bovinni kolagen je lehce
antigenni, coz se pfisuzuje tyrosinu v telopeptidech. Jak prokéazala fada praci, tuto antigenitu lze snizit
vhodnym tvrzenim, takze se klinicky neprojevuje. Nativni kolagen je proto v mediciné prakticky
alergenni vlastnost kolagenu nelze jakymkoliv zpiisobem odstranit (cca 3-4% populace, Charriere
et.al.1989) a pro tyto pacienty predstavuje uziti zdravotnickych prosttedkli s obsahem kolagenu ur¢ité
riziko. Dalsi nevyhodou je pfenos zoonoz, ktery je stale ¢astéji v literatufe diskutovan a kterym se v
ptipadé pouZiti rybiho kolagenu vyhneme. Pti tepelném a chemickém zpracovani rybiho kolagenu je

naprosto minimalizovan pfenos infek¢nich ptivodct téchto studenokrevnich zivocichi na ¢loveéka.

2.6. Kolagen, jeho extruze z riznych Zivo¢iSnych druhii a porovnani imunitni
reakce, ktera upraveny kolagen vyvolava pri implantaci do jiného

Zivo¢iSného druhu (imunogenicita kolagenu)

Kolagen je typicka vlaknita bilkovina, ktera je spolu s retikulinem hlavni soucasti fibrilarnich struktur
vaziva, kuze, kosti a podpirného skeletu vSech organi a tkdni. Antigenni vlastnosti nativniho
kolagenu jako heterologni bilkoviny vyvolavaji vazbu komplementu, aglutinaci, anafylaxi a dalsi
reakce. VétSina praci vSak byla a je zaméfena na vzorky ziskané extrakei z riznych tkani nebo na

rekonstituovatelny nativni kolagen (Pati F. et al., 2012; Lee CH et al., 2001).

Primarni divody pro pouziti kolagenu zahrnuji jeho vynikajici biologickou kompatibilitu, nizkou
antigenicitu, vysokou uroven pfimé bunécéné adheze a vysoky stupeii biologické rozlozitelnosti ve
srovnani s chitinem / chitosanem a syntetickymi polymery.

Charakteristiky bovinniho kolagnu jsou podrobné rozebrany v nasledujici subkapitole: “Ptehled

charakteristik typického Cistého bovinniho kolagenu.*
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Existuje predpoklad, ze oproti bovinnimu kolagenu, ktery je standardné vyuzivéan, by kolageny

ziskané z ryb (motskych ¢i sladkovodnich) mohly byt pfi huméanni implantaci je§t¢ méné imunogenni,

a tato vlastnost by mohla souviset s niz§im rizikem trombozy, zejména v cévnich protézach, které

jsou urcené pro nizkopratokové oblasti.

Touto myslenkou se zabyva pouze nékolik malo praci, a vzdjemné porovnani vysledktl je obtizné.

Pro uplnost uvadime resersi literatury v této oblasti s kratkym komentatem dosazenych vysledkd.

1)

2)

3)

Atelokolagen je zpracovany piirodni biomaterial produkovany kolagenem skotu typu 1. Je
charakterizovan uzitenymi vlastnostmi biomateridli z kolagenu, vcetné¢ nizké miry
zanétlivych reakci, vysoké trovné biologické kompatibility a vysokého stupné biologické
rozlozitelnosti. Komponenty kolagenu, které jsou piifazeny jeho imunogenicité, totiz
telopeptidy, jsou eliminovany béhem vyroby atelokolagenli. Proto atelokolagen vykazuje
malou imunogenicitu. Schopnost ziskat podstatné mnoZstvi kolagenu z odpadu z ryb (vahy,
kaze a kosti) by vedla k vyvoji alternativy k bovinnimu kolagenu pro pouziti v potravinach,
kosmetice a biomedicinskych materidlech (Miyata T. et al., 2008; Hanai K. et al., 2006; Sano
A.etal., 2003)

Kolagen ziskany z meduz, které jsou jednim z motskych organismii, vykazuji vysoce porézni
a vzajemné propojenou strukturu poért, kterd je vhodnd pro osidleni buitkami a poskytuje
ucinny zdroj Zivin a kysliku buitkdm kultivovanym v takovych trojrozmérnych matricich
(Song E. et al., 2006; Yamada S. et al., 2014).

Aby se zjistilo, zda kolagen meduzy vyvola vyssi specifickou zanétlivou odezvu ve srovnani
s bovinnim kolagenem nebo Zelatinou, byly hodnoceny hladiny prozanétlivych cytokinii a
protilatek a vyhodnoceny zmény v populaci imunitnich bunék po implantaci in vivo. Nasledné
bylo zjisténo, ze kolagen ze meduzy vyvolava imunitni odpovéd’ srovnatelnou s imunitni
odpovédi stimulovanou kolagenem skotu a / nebo Zelatinou

Vaskularni grafty pfipravené s kolagenem, ktery byl ziskany z lososa (pfipraveny inkubaci
smési kyselého roztoku a pufru indukujiciho fibrillogenezi obsahujiciho zesitovaci Cinidlo,
ve vodé rozpustny karbodiimid) (Nagai N. et al., 2008). Nasledné bylo provedeno opétné
zesiténi (crosslinking) v roztoku ethanolu. Takto pfipraveny kolagen byl testovan s ohledem
na imunitni reakci kterou vyvola na potkanech (podkozni implantace). Reakce byla velmi
mirnd. Podobné vysledky byly ziskany pfi implantaci kolagenu ziskaného z tialpie (Sugiura

H. et al., 2009), pokud byly implantovany do oblasti paravertebralniho svalstva kraliki.
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2.7. Prehled charakteristik typického Cistého bovinniho kolagenu

Kolagen je ve vod¢ nerozpustna bilkovina, ktera je zadkladni stavebni hmotou pojivovych tkéni. Ve
form¢ kolagennich vlaken je vyznamnou slozkou mezibunééné hmoty. Je tvoien aminokyselinami
glycinem, prolinem, hydroxyprolinem a hydroxilysinem. Tyto aminokyseliny vytvaii kolagenni
retézce, které dale tvoii trojitou spirdlni strukturu, kterou nazyvame tropokolagen. Tropokolagen je
zékladni jednotkou kolagenu, jehoz skladanim dochazi k vytvoteni kolagenniho vlakna. Tato vlakna
jsou ohebna, mekka, vysoce pevna v tahu a jsou uspotraddna do siti nebo svazki (Slach). Jak je

uvedeno vyse, existuje celd fada typt kolagenu. Zdaleka nejrozsitenéjsi je typ 1., ktery predstavuje

90 % kolagenu v organismu, je pfitomen v pokozce, slachach, kostech a zubech.

Bovinni kolagen je vlaknitd bilkovina, jejiz zdrojem je bud Skara nebo achilovy Slachy mladého
hovéziho dobytka. Tyto typy se mezi sebou lisi svymi vlastnostmi. Kolagen ze §lach mé jemn¢jsi a
krat$i vlakna, kdy tato vlaknita struktura mu zajistuje strukturalni stabilitu, kterd dalece prevysuje
jiné latky. Trihlelixova struktura molekuly tropokolagenu umoziiuje zvySenim poctu pti¢nych vazeb,
at uz sitovacimi latkami tak 1 gama zafenim pouZivanym pii sterilizaci, ovlivnéni fizeného
vstiebavani organismem. Je nutné mit na mysli, Ze se jedna o heterogenni bilkovinu, kterd s sebou
nese urCity stupen antigenicity. Antigenni vlastnosti nativniho bovinniho kolagenu byly prokazany
celou fadou reakci: vazbou komplementu, aglutinaci, anafylaxi atd. Jiz v Sedesatych letech doc.
MUDr. Milan Kraji¢ek, DrSc. prokdzal, Ze takto amorfni surovy bovinni kolagen, i kdyZ mirné
antigenné puisobi, dochazi k postupnému poklesu jeho antigenicity umérn¢ stupni vytvrzeni.

Nicméné 1 takto upraveny bovinni kolagen obsahuje urcity podil mukopolysacharidii a dalSich
vysokomolekuldrnich latek, které pieci jen mohou vést k ur€itému antigennimu efektu. Za tuto
antigenicitu mohou byt zodpovédné koncové skupiny tropokolagenu, které spojuji jednotlivé

peptidové fetézce — telopeptidy.

Strukturu bovinniho kolagenu mizeme sledovat ze tiech hledisek:
a) Morfologicka struktura — jednd se o slozity systém, ktery zahrnuje kolagen nativni, mlady
nezraly kolagen — kolastromin, metakolagen, prokolagen retikulin, prekolagen, tropokolagen

a fadu jinych

b) Makromolekuldarni struktura — aminokyseliny v kolagenu jsou mezi sebou vzajemné
propojeny peptidovymi vazbami, na rozdil od ostatnich bilkovin, které jsou propojeny
vazbami amidovymi, se vazby v kolagenu li§i prostorovym uspofadanim. Dal$i vyznamnou
strukturou v kolagenu jsou vodikové miistky, které se nachazeji jak intermolekularni, tak

intramolekularni lokalizaci. Tyto mistky jsou zodpovédné napiiklad za denaturaci a
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agregacni stavy. VedlejSi Fetézce jsou dalsi makromolekularni strukturou, které ovlivnuji
sfericky tvar molekuly, pfedevsim svoji prostorovou ndrocnosti a polaritou. Kolagenni
bilkoviny obsahujici velké mnozstvi prolinu a hydroxiprolinu nemaji volny vodik pro
vytvotfeni vodikového mitstku ¢imz se zdiraznuje vyznam sférickych faktor pro stabilitu

struktury.

c) Chemicka struktura — zahrnuje zastoupeni aminokyselin, jejich pofadi a vzajemny pomér

v polypeptidovych fetézcich

Zakladni strukturdlni jednotkou nativniho bovinniho kolagenu je tuhd rozpustna tycinka, ktera je
nazyvana tropokolagen. Tato molekula je tvofena tfemi spiralovité stoCenymi polypeptidickymi
fetézci, z nichz dva (alfal fetézce) jsou zcela stejné a treti (alfa 2 fetézec) se 1iSi zastoupenim
aminokyselin. Spojovanim fetézcii tropokolagenu se vytvaii mikrofibrily (protofibrily) jejichz
sdruzovanim vznika kolageni fibrila, kde vétSi mnozstvi téchto fibril vytvaii klagenni vldkno

(obrazek)

Kolagenni fibrila
@~1yum
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Obr.5: Prostorové usporadani polypeptidického retézce kolagenu do kolagenniho vidkna (obrazek
zapiijcen z prdce: Kiize, uSen, Pergamen, autori. Gabriela Vyskocilova, Alois Orlita, Magda

Souckovd, Richard Sevcik, Prirodovédeckad fakulta, Masarykova univerzita, Brno 2016)

Vzniklé vazby mezi jednotlivymi molekulami jsou jak elektrostatické povahy, tak i spojeni
vodikovymi mustky, které spolu s rigiditou popypeptidovych fetézcii v oblasti cyklickych
aminokyselin maji zasadni vyznamn pii hydrotermalni stabilit€ kolagenu. V literatufe je uvadéno, ze
tyto vlaknité bilkoviny maji velkou strukturalni stabilitu. Z hlediska mechanismii, které se na této

stabilité podili, rozliSujeme Ctyfti typy:
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A) Fyzikalni stabilita — je dana architektonickym uspotadanim kolagenniho vlédkna a zékladni
kolagenni hmotou, ktera spojuje jednotliva vlakna a kterd zaroven udéava stupen pruznosti a

pevnosti kolagenu (3lacha z bovinniho kolagenu o pritfezu 1mm? unese 8-15 kg).

B) Fyzikalné chemicka — je dana poctem a povahou vazebnych sil mezi jednotlivymi vlakny
tropokolagenu, avSak netyka se mechanické pevnosti vldkna. ZvysSenim poctu pricnych vazeb
mezi vladkny kolagenu nékterym z technologickych procesti dochazi ke zvyseni teploty
smr$téni, ale pevnost vlakna se neméni. Timto zvySenim poctu vazeb nebo naopak jejich
Stépenim ovlivilujeme rozpustnost, bobtnavost, ale 1 denaturaci, ktera pfimo souvisi se

vstiebavanim tohoto kolagenu.

C) Hydroliticka stabilita — Hydrolitickou stabilitu zajistuji peptidové, glykosidové vazby a
mukopolysacharidy. Kolagen je specificky v organismu §tépen tkanovymi kolagendzami, kde

prave rychlost $tépeni je dana i zesitovanim molekul kolagenu.

D) Metabolicka stabilita — je zabezpeCovana komplexnimi mechanismy a stanovuje se
metabolickym obratem zralych nerozpustnych bilkovin. Mladé vyvojové formy kolagenu
vykazuji naopak ¢ily metabolismus, ktery je srovnatelny napiiklad s obratemkrevnich
bilkovin. Pomér zralych a mladych forem kolagenu je naptiklad vyuzivan ke stanoveni stafi

organismu.

2.8. Rybi kolagen

Posledni 1éta se na trhu objevila fada kolageni z motskych ryb, ktery je pouZivan pievazné v
potravinafstvi a kosmetice. Pro uplatnéni kolagenu z motskych ryb v medicin€ byly jiz vypracovany
nekteré studie, predevsim se jedna o vyuziti v tkanovém inzenyrstvi (N. Nagai, Y. Nakayama, 2008),
ale také pocatky vyuziti ve stomatologii (Yanagiguchi 2001, Yang 2001). Zatim se vSak v literatufe
nevyskytuji Zadné systematické informace ani studie o $ir§im vyuziti rybiho kolagenu v mediciné v

oblasti popaleninové mediciny, hojeni ran a zejména v konstrukci cévnich protéz.

Podle dosavadnich dil¢ich zprav je rybi kolagen oproti bovinnimu, ziskanému ze Skary nebo §lach,
nizce antigenni, vykazuje vynikajici biokompatibilitu a vysokou uroven pifimé bunécné adheze.
Peptidy rybiho kolagenu jsou také povazovany za lepsi pii celkovém zastoupeni hladiny kolagenu v
téle. Jeho mechanické, chemické a biologické charakteristiky jsou ve srovnani s bézn€ vyuzivanymi

typy kolagenti odoIngjsi viici chemickym a fyzikalnim poSkozenim, patrné diky prostiedi, ve kterém
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ryby ziji (stfidani teplot, tlakli). Protoze si zachovava svou triple-helix strukturu, zlstévaji
polypeptidy a amino-acidy nedotéené, ¢imz se zvySuje efektivita tohoto kolagenu.

Zatim vS8ak chybi jednoznacné definovany typ kolagenu z motskych ryb a také u Zadného producenta
nenajdeme podrobnou analyzu Cistoty kolagenu. Pfi¢ina je v tom, Ze tento ,,fishcollagen* se ziskava
asi z dvaceti druht moiskych zivocicht, takze jednotny kalibracni vzorek je teprve nutno hledat. V
soucasné dobé technologie ziskavani kolagenu z ryb sladkovodnich neni jesté ani neni universalné

zpracovana a nepochybné bude druhové specificka.

Systematicky popsat a dolozit rizné charakteristiky rybiho kolagenu je v soucasnosti komplikované
vzhledem relativné malému a utrzkovitému mnozstvi publikovanych informaci. Vzhledem k malému
mnozstvi informaci o medicinském vyuziti rybiho kolagenu a jeho podrobnych vlastnostech (jak je
zname u kolagenu bovinniho) byl pfipraven tento projekt tak, aby se spolehlivé a védeckymi
metodami prokézalo, zdali je pro medicinské vyuziti stejn€ vhodny ¢i vhodnéjsi nez kolagen bovinni.
Neméné podstatné z hlediska ekonomického je fakt, ze Ceska republika ma daleko snazsi piistup k
rybam sladkovodnim. Nemalé potencialni zdroje kolagenu ze sladkovodnich ryb a rozsahla tradice
rybafstvi a rybnikafstvi v naSem regionu ddva tomuto sméru vyzkumu a vyvoje velmi dobry

materidlni zaklad a potencial.

2.9. Antitrombogenni oSetieni vnitiniho povrchu cévni nahrady

Lokalni aplikace antitrombotickych latek muize zpomalovat pocateéni nekontrolované ukladani
fibrinu na vnitini sténu cévnich ndhrad, které u cév s malym pritokem miize vést az k jejich uzavéru.
Také postupné uvolitovani heparinu do krevniho fec¢isté mize vyznamné prodlouZit zivotnost cévnich
nahrad. V pribéhu roku 2014 byly autory vyvinuty antitrombotické biomateridly s postupnym
vyuzivany v klinické praxi (Fernandes EG et al., 2006). V poslednich letech je vénovana zvySena
pozornost moznosti vyuziti jiného antitrombotického Cinidla, oxidu dusnatého (NO). Pfirozena
endotelidlni vystelka cév wuvoliiuyje NO, ktery inhibuje aktivaci krevnich desticek a
polymorfonuklearnich leukocyti, brani tak jejich agregaci a ptisobi preventivng proti cévni trombdze.
Kromé antitrombotickych U¢inkii ma NO celou fadu dalSich dilezitych fyziologickych funkci (
Carpenter AW et al., 2014). Dalsi uc¢innou latkou je napft. dipiridamol, ktery inhibuje vychytavani
adenosinu v erytrocytech, krevnich destickach a endotelidlnich buinikdch za podminek in vivo i in
vitro. Inhibice dosahuje v maximu pfiblizné 80 % a jeji intenzita je pfi terapeutickych koncentracich
(0,5-2,0 pg/ml) zavisla na podané davce (Beran M. et al., 2017). Snizeni agregace krevnich desti¢ek
sniZzuje jejich konzumpci k normalnim hodnotdm. Navic ma adenosin vazodilata¢ni u¢inky, coz je

jeden z mechanismd, kterym dipyridamol vyvolava vazodilataci.
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3. VYSLEDKY

3.1. Testovani fyzikalnich vlastnosti biologickych cévnich nahrad

Infla¢né-extenzni test je vhodnou metodou k testovani fyzikalnich vlastnosti cévnich nédhrad. Jedna
se o cyklické zatézovani tubularniho vzorku vnitfnim tlakem, kdy jsou pozorovany deformace vzorku
v obvodovém a podélném sméru. Sledovano je i torzni chovani vzorku. VSechny deformace jsou ve
vazbé s monitorovanym internim tlakem ve vzorku a s rychlosti cyklického zatéZzovani simulujici
rizné tepové frekvence. Princip je blize vysvétlen na Schema 1. Test zacina upnutim vzorku mezi
dva trny. Horni trn je spojen s davkovacem kapaliny, ktery je kotven na linearni elektrické motory,
jejichz pohyb je fizen méficim pocitatem. Deformace vzorku béhem zatézovani vnitinim tlakem je
sledovana pomoci dvou na sebe kolmo ustavenych kamer. Nésledné je ze ziskaného experimentu

zpracovan graf zavislosti napéti - deformace nebo tlak — deformace.

Zdeformované konfigurace

Stofan 3 konzolam Tiakowsenzor  Testovany tubulémi vzorek / Referenzni konfigurace
ek
k‘"'-v- y T --"""’A Obvaodovy strech —ziskany z detekovanych zmén
Kamera 2 Kamera 1 veiarbene . kontur vzorku, v tomto pfipadé vertikzinich hran
i H
cl =
-:-%:- : Podélny strech — ziskany z posuvil naneserych
i 4 znacek na vzorku, v tomto pfipadé
i . horizontalni hrany

Schema 1.: schematicky pohled na upnuty vzorek instalovany do konzol.. Vpravo: schéma

deformovani tubuldrniho vzorku béhem inflacné-extenzniho testu. Jsou zde naznacené markery

(linky) na kterych se identifikovala obvodova a axialni deformace.

3.2. Testovani kompozitnich celkii

DalSim krokem ve vyvoji cévni ndhrady je mechanicky test ndhrady jako kompozitniho celku v
rtiznych sendvicovych uspotadanich (Schema 2 vlevo). Rozdilnd uspotadani vrstev cévni nahrady se
promitaji do riznych vlastnosti, které¢ timto uspofadanim nahrada dostava. Z provedenych méteni
vzesla doporu€end struktura cévni nadhrady, kterd je na Schematu 2 oznacena jako E20. Takto
utvofend nahrada se svymi fyzikalnimi vlastnostmi nejvice pfiblizuje nativni saféné. Jde o uspotadani
stény trubice, kdy je kolagenni trubice uvnitt sitky. Na nahrad¢ byla vytvotfena i vnéjsi kolagenni
vrstva — pseudoadventicie, aby byl scaffold pfekryt kolagenni hmotou. Pro lepSi piiblizeni

mechanické odezvy cévni ndhrady humanni Zile (Vesely J. et al., 2015) bylo nutno zmensit tloustku
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stény nahrady, ktera se u testovanych vzorkl pohybovala kolem 0,45 mm, a to zhruba cca o 50 %, tj.
na hodnotu 0,2 az 0,3 mm. Diivodem je, aby zavislost deformace na tlaku byla mén¢ strma a posunula
se v grafu smérem doprava, tj. do oblasti vétSich obvodovych deformaci pfi stejném zatiZeni vnitinim
tlakem.

Provedena redukce tloustky stény vedla ke zminovanému efektu posuvu deformacnich charakteristik

cévni nahrady do oblasti vétsich deformaci, jak je patrné na Schematu 2 (Spacek M. et al., 2019).

25

Pressure [kPa|

*E20_K1_Aial

B
>
Pressure [kPa]

820 K1 Cire
i3 _pxial

|
| |
1.15 097 [ 105 1.07 1.09 111 113 115

[
Oblast, ve které jsou obsateny kFivky 12 Stretch [1] i reprezentativino zastupce | Stretch [1]
al testavangch Bl f

Schema 2.: Inflacné-extencni testy cévnich nahrad jako kompozitnich trubic s riuznym sendvicovym
uspordadanim stény. Vlevo: testované varianty sendvicového usporadani steny nahrady, kde modra
barva reprezentuje sitku (scaffold) a zelena s oranzovou vnéjsi a vnitini stenu nahrady tvorenou

kolagenni hmotou. Vpravo: detail obrazku vievo v rozsahu fyziologickych hodnot.

3.3. Analyza rybiho kolagenu — tfebonsky kapr

V této casti prezentujeme analyzy sekundarni struktury kolagenovych vzorkidi vyrobenych z
tirebonského kapra na zaklad¢ nasSeho zadani od tii vyrobcti (DCM collagen s.r.o., Collado s.r.o. a
USMH AV CR) s cilem uréeni miry zachovani ptirozené struktury kolagenu po jeho izolaci. Jednalo
se v prvnim piipadé€ o rybi kolagen extrudovany na pleteném scaffoldu, ve druhém a tietim piipadé
se jednalo o nativni kolagenni hmotu. Mira zachovani nativni struktury kolagenu byla sledovana
pomoci FTIR a elektroforetické analyzy. Déle byl navrZen zptisob heparinizace kolagenovych vzorki

a zpusob analyzy uvoliiovani heparinu ze vzorku.

3.3.1. FTIR analyza sekundarni struktury kolagenovych vzorku

V ramci projektu byla studovana sekundarni struktura kolagenti pomoci infracervené spektrometrie
(FTIR), kterd umoznuje studovat také jeji zmény (denaturace) po riiznych procesech (izolace,

sitovani, sterilizace). Infracervené spektrum kolagenu vykazuje 5 amidickych past (Payne KJ, Veis
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A., 1988; Prystupa DA, Donald AM, 1996, Rabotyagova OS et al., 2008), které¢ jsou odrazem
jedinecné helikalni struktury kolagenu: amid A, ktery je reprezentovan valen¢nimi vibracemi vazeb
N-H pii ~3303 cm ™!, amid B valenénimi vibracemi C—H pii ~3080 cm!. P4s amidu I (~1650 cm™!)
zpisobuji valen¢ni vibrace skupin C = O kombinované s deforma¢nimi vibracemi vazeb N-H. Amide
Il je reprezentovan pasem ~1550 cm™' pochéazejici z deformaénich vibraci skupin N-H
kombinovanych s valen¢imi vibracemi vazeb C—N. Dal§im dikazem existence helikalni struktury je
vyskyt kvartetu past ~1205, 1240, 1280 (amid I1I) a 1340 cm ™' (Jackson M. et al., 1995; Pielesz A.,
2014). Pomér integralni absorbanci past amid I11/1455 cm™! (antisymetrick4 deformace alifatickych
vazeb C-H) je mozné vyuzit pro pfedbézné vyhodnoceni stupné denaturace. Pomér <1 je typicky pro

zelatinu, zatimco pomér > 1 je typicky pro kolagen.

Pas amidu I (1650 cm™!) je mozné rozlozit do nékolika pasti s maximy pfi ~1690, 1680, 1660, 1650,
1630 a 1610 cm™! (Rabotyagova OS et al., 2008). P4s ~1660 cm ™! nalezi helikalni struktufe kolagenu

' nalezi agregované struktuie PB-

s prispévkem konformace o-helix, zatimco pas ~1630 cm™
skladaného listu v denaturovaném stavu (Rabotyagova OS et al., 2008). Pfitomnost komponenty
~1615 cm™!' byla prokdzana v Zelating (Prystupa DA, Donald AM, 1996), pis ~1650 cm!
reprezentuje dezintegrovany stav a imidicka rezidua. Pasy ~1680 a 1690 cm™! je mozné popsat jako
to P-otocka a stav kdy helixy jsou agregovany do formy zvané antiparalelni B-skladany list
(Rabotyagova OS et al., 2008). Po denaturaci kolagenu dochazi ke zméné relativnich intenzit past

1660 a 1630 cm ™! a jejich pomér se méni od > 1 na < 1, tzn., Ze intenzita pasu 1630 cm ™! roste a

naopak intenzita pasu 1660 cm™! klesa.

Struktura kolagennich materialii byla studovana pfistrojem Protégé 460 E.S.P. (Thermo Nicolet
Instruments Co., Madison, USA) metodou zeslabené totalni reflexe ATR (GladiATR, PIKE
Technologies) s diamantovym krystalem. Vysledna spektra byla ziskana ze 128 skent s rozliSenim 4
cm’!. Plochy past (integralni absorbance) byly stanoveny pomoci software OMNIC 7, ktery byl
pouzit rovnéz pro dekonvoluc¢ni proceduru pasi amidu I. Vstupni data pro separaci pasi (pocet,
pozice, polositka, relativni intensita a tvar) byly ziskany pomoci Fourier self-deconvolution
procedury a déle vypfesnény fitovaci procedurou s pouzitim Gaussovy profilové funkce. Seznam a

popis studovanych kolagennich materialii je uveden v Tabulce 1.
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Kolagenni material Popis

SIGMA Kolagen typu I (krysi ocas), Roche Diagnostics, No. 17182900
Standardni material

CTU Kolagen typu I (rybi kiize), kolagen na PET sit'ce

CTU 10/2017 Kolagen typu I (rybi kiize), pouze kolagen

IRSM Kolagen typu I (rybi kiize), izolovan na USMH

Tab. 3: Seznam a popis studovanych kolagennich materialii.

Kolagenni materidly (CTU a IRSM) byly porovnany se standardnim kolagenem SIGMA (Obr. 1).
Jak je patrné z Obr. 1, vSechny studované kolageny jsou srovnatelné. Jasn¢é vyprofilovany kvartet
pasti ~1205, 1240, 1280 (amid III) a 1340 cm™! je jasnym diikazem existence helikalni struktury.
Zmény ve spektrech rybiho kolagenu (IRSM a CTU) viditelné ve spektralni oblasti 1700 - 1800 cm”
! jsou ditkazem piitomnosti lipida (pas 1740 cm™). Sarze kolagenu CTU 10/2017 lipidy témét
neobsahuje. Velmi slabé rameno tohoto pasu pfi 1720 cm™ p¥itomné pouze ve spektru kolagenu CTU
je projevem spektralniho vlivu polyethylentereftalatové nosné sitky. Vzhledem k jeho velmi nizké
absorbanci je jeho spektralni vliv v dalSich castech spektra zanedbatelny. Dal$im dikazem
piitomnosti lipidii je pas 1380 cm™ (symetrick4 deformace CHs skupin) a nariist poméru pasu 1462
cm™! (CHz, deformacni vibrace) k pasu 1455 cm™ (CH3, antisymetricka deformacni vibrace) (Jackson
M. et al., 1995). Vzhledem k tomu, Ze kolageny izolované z ryb obsahuji lipidy, neni mozné pouzit

I pro stanoveni stupn& denaturace. Pasy 1031, 1061 a 1082 cm™ jsou

pomér amid I1I/1455 cm™
dikazem pritomnosti sacharidii (Mieczkowska A. et al., 2015) a nekolagennich proteinti. Pomér pasu
1032 cm™ ku 1660 cm™ je mozné vyuzit pro stanoveni stupné glykace kolagenu (Guilbert M. et al.,

2013; Mieczkowska A. et al., 2015).

Rybi kolagen CTU
1 Rybi kolagen IRSM

1660

Rybi kolagen CTU 10/2017

Absorbance

1800 1600 1400 1200 1000 800 600
Wavenumbers (cm-1)

Obr. 6: Infracervend spektra studovanych kolagennich materialui.
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Dekonvoluce amidu I (Obr. 2-5, Tab. 2) umoznila stanovit procento helikalni ¢asti kolagenu
reprezentovana pasem 1660 cm™ a také pomér této ¢asti k denaturovanym strukturam na zakladé pasi
1630 a 1615 cm™. Statisticky vyznamné rozdily v§ech studovanych parametri byly stanoveny mezi
dvojici (IRSM, CTU 10/2017) a dvojici (SIGMA, CTU) — viz Obr. 6. Dvojice (IRSM, CTU 10/2017)
vykazuje statisticky vyznamné vyssi procento helikélni slozky a vy$si pomér helikalni/denaturovana
cast. Relativné velky rozptyl dat miize souviset s vyskytem lokalnich nehomogenit (néktera cast
kolagenu je denaturovana vice jind mén¢) a vyskytem dalSich strukturnich stavi. Priklad takovychto
stavli v sekundarni struktufe kolagenu byl detekovan ve spektru kolagenu CTU (Obr. ..). Pas 1676
cm’! charakterizuje useky B-oto¢ek v C- a N-telopeptidech, které souvisi s uvedenim kolagenu do
strukturné nerovnovazného stavu. Pas 1648 cm™! reprezentuje stav, pii kterém dochazi k transformaci

helikalni struktury na dezintegrovany stav (Rabotyagova OS et al., 2008).

3.3.2. Elektroforeticka analyza kolagenovych vzorki

Dodané vzorky trubicek pokrytych matrici na bazi kolagenu a s polymerni vyztuzi byly analyzovany
pro zjisténi miry Cistoty, degradace a stanoveni molekulovych hmotnosti komponent vzorku pomoci
separacni elektroforetické techniky (ELFO) v provedeni SDS-PAGE, tj. elektroforéza na
polyakrylamidovém gelu v piitomnosti detergentu SDS (Sodium dodecyl sulfate), ktery umoznuje
separaci molekul na zékladé rozdilu jejich molekulové hmotnosti. Separace sloZek byla realizovana
na origindlnich komerc¢nich gradientovych gelech firmy BIO-RAD (TGX Miniprotean Precast Gels,
4-15 %) o tloustce 1 mm a rozmérech 6 x 8 cm. Ty umoziuji paralelni analyzu az 10 vzorkd
s moznosti aplikovat objem do 30 [11 vzorku na jamku, k separaci bylo vyuzito systému pro vertikalni
elektroforézu Mini-Protean Tetra Cell firmy BIO-RAD a jako zdroj konstantniho napéti PowerPac
Basic 300 V Power Supply téZe firmy. Pfi analyze bylo na déleni slozek analyzovaného materialu
pouzito osvédCené¢ho separacniho konstantniho napéti 200 V (proud klesal v intervalu cca 65-30
[JA), pfi némz cela separace trvala cca 30 min. Vzorky byly pfed nanesenim na gel fedény komerénim
neredukujicim vzorkovym Laemmliho pufrem firmy BIO-RAD (v poméru vzorek: vzorkovy pufr =
1:1 obj., dle protokolu vyrobce), na 1 jamku bylo aplikovano 25 [J1 roztoku vzorku. Jak je patrné
z ptilozenych snimkd, pfi analyze bylo dle ostie oddélenych zoén standardli dosazeno vysoké
separacni schopnosti délenych zon pro analyty v Sirokém intervalu velikosti molekul. Molekulové
hmotnosti délenych slozek byly zjistovany na zédklad¢é porovnani migracni vzdalenosti zon vzorki s
komer¢né dostupnou sadou standardt (Precision Plus Protein Dual Color Standards firmy BIO-RAD
v rozsahu molekulovych hmotnosti 10-250 kDa, aplikovanych na jamku v mnozstvi 10 [JI). Pro
vizualizaci odseparovanych slozek proteinli bylo pouzito barveni pomoci nefedéného komeréniho

roztoku Coomassie Brilliant Blue R-250, pro odbarveni pozadi pak roztok slozeny z kyseliny octové,
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methanolu a purifikované demi vody (HAc:MeOH:H>0 = 100:350:550 ml). Intenzita zabarveni zény
koreluje s obsahem dané slozky ve vzorku a lze ji orienta¢né vyuzit pii semikvantitativnim
hodnoceni. Vymyté gely byly suSeny mezi 2 vrstvami celofanu na vzduchu v plastovém ramecku (pfti

laboratorni teploté) pro jejich archivaci a nasledné vyhodnoceni.

Po oskenovani geli a vyhodnoceni vzdalenosti migrujicich zon jednotlivych slozek od cela gelu
vysledky ukédzaly, Ze v piipadé kolagenu IRSM z rybi kiize, Gerstvé izolovaného na USMH, je mozné
identifikovat u paralelnich stanoveni charakteristick¢, intenzivni modré pasy v oblastech
molekulovych hmotnosti kolem 250 kDa a 130 kDa odpovidajici jednotlivym kolagennim alfa
fetézcliim, zatimco u vzorkti dodaného rybiho kolagenu aplikovaného na povrch trubicek (CTU), tyto
typické pasy chybi a z intenzivnéjSich zon zde lze pozorovat jen vysokomolekularni slozky v oblasti
molekulové hmotnosti cca 300 kDa. To poukazuje na skutec¢nost, Ze pravdépodobné béhem procesu
zpracovani ¢i pfi aplikaci kolagenni matrice na povrch trubicek, doSlo plisobenim nevhodnych
vnéjSich podminek k poSkozeni plivodni nativni struktury kolagenu, ktery jiz v
konec¢né transformované podobé nejspise nebude dostateéné dobie plnit svoji biologickou funkci, ve
srovnani s kolagenem zpracovanym na USMH, ktery pfi SDS-PAGE analyze nevykazoval zjevné
znamky degradace. Konkrétni pasy odpovidajici délenym slozkdm jsou vcetné popisu

experimentalnich podminek znadzornény na Obr. 7.
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Obr. 7. Vlevo: CTU - vzorky rybiho kolagenu aplikovaného na povrch trubicek. Vpravo: IRSM -
vzorky kolagenu izolovaného v USMH.

Dale byl analyzovan posledni dodany kolagen - CTU 10/2017. Vysledky z ELFO naznacuji, ze tento
kolagenovy materidl mé zachovanou sekundarni strukturu a ze pii jejich zpracovéani nedoslo
k poskozeni nativni struktury se zndmkami degradace. Na Obr. 8 je mozné na vzorku kolagenu CTU

10/2017 rozpusténého ve vodé (4 sloupce vlevo) a rozpusténého ve slabé kyselin€ octové (4 sloupce
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vpravo) identifikovat u paralelnich stanoveni charakteristické, intenzivni modré pasy v oblastech
molekulovych hmotnosti kolem 250 kDa a 130 kDa odpovidajici jednotlivym kolagennim alfa

fetézcum.

250 kDa

150 kDa

100 kDa
75 kDa

50 kDa

37 kDa

25 kDa
20 kDa

Obr. 8. Vzorky rybiho kolagenu CTU 10/2107.

3.3.3. Navrh heparinizace kolagenovych materiali a zpisobu analyzy uvoliiovani

Vzhledem k tomu, Ze kolagen béZné€ vykazuje trombogenetické vlastnosti a je velmi €asto vyuZivan
jako hemostatikum je nutné jej pro vyuziti v cévni protetice modifikovat. Jeden ze zplsobu je
heparinizace. Heparinizaci neboli kovalentni imobilizaci heparinu je mozné provést pomoci N-(3
dimethylaminopropyl)-N-ethylcarbodiimid hydrochloridu (EDC) a N-hydroxysuccinimidu (NHS).
V prvni fazi je provedena aktivace heparinu pomoci EDC a NHS a to tak, Ze volné karboxylové
skupiny heparinu jsou pievedeny na reaktivni NHS-estery v pufru MES (2-morfolinosulfonova
kyselina, pH=5,60). Poté je heparin imobilizovan na kolagen reakci téchto aktivovanych
karboxylovych skupin s residudlnimi primarnimi aminoskupinami kolagenu, ktery je rovnéz sitovan

pomoci EDC a NHS (Jiang B., 2016).

Ke stanoveni imobilizovaného heparinu je mozné vyuzit UV-Vis spektrometrii s pouzitim
toluidinové modii, kterd vytvaii spolu s heparinem komplex. Extinkce je méfena pii 530 nm a
mnozstvi imobilizovaného heparinu je stanoveno na zdkladé¢ kalibracni kiivky (Wissink MJB et al.,
2001). V soudasné dob& probihaji na pracovisti USMH piedbé&zné experimenty se stanovovanim
heparinu uvolnovaného z kolagenovych materiali ve formé f6lii, jmenovité kolagenu IRSM a CTU

10/2017.
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3.3.4. Shrnuti analyz kolagenni hmoty

Byla provedena FTIR analyza sekundarni struktury dodanych kolagenovych vzorki s cilem urceni
miry zachovani piirozené struktury kolagenu po jeho izolaci. Z téchto divodi byl také izolovan
kolagen z rybi kiize (IRSM) ovéfenym postupem, ktery dale poslouzil jako kontrolni material, spolu
s dal$im komer¢nim produktem. Mira zachovani nebo poruseni nativni struktury kolagenu byla dale
sledovéna elektroforetickou analyzou. Déle byl navrzen postup heparinizace kolagenovych materiala

a zpusob analyzy uvoliiovani heparinu, ktery je jesté verifikovan na modelovych vzorcich.

3.4.Analyza ucinki vybranych technologickych procesti na kolagenni hmotu
3.4.1. Extrudovana kolagenni hmota, vznik anizotropie, vliv davky radiace

Zdrojova kolagenni hmota pro vyrobu cévni ndhrady se v pribéhu vyroby stidle micha a tim je
k dispozici homogenizovana izotropni hmota. Bylo tfeba odpovédét na otdzku, zda technologicky
proces extruze ma vliv na vnitini stavbu materialu, tj. uspofadani kolagennich vlaken a jejich svazku.
Vliv mozného vzniku anizotropie technologickym procesem extruze byl zkouman pii extruzi pasu
kolagenni hmoty o pfi¢ném prufezu 2x20 mm. Jako testovaci metoda baly vybrana jednoosa tahova
zkouska. Vzorky pro testy byly ze ziskaného pasu vytnuty v longitudindlnim sméru (ve sméru
extruze) a transverzalnim sméru (kolmém na smér toku hmoty pfi extruzi). Napéti ve vzorcich bylo
vypocteno jako skute¢né (Cauchyho) napéti. Ze ziskanych materidlovych charakteristik napéti-
deformace, byly vypocteny te¢né moduly pruznosti a hodnoty hustoty deformacnich energii. Tyto

parametry byly pro jednotlivé vzorky testovany pomoci ANOVA.

Provedené analyzy i porovnani celych zaznamut charakteristik napéti-deformace ukazuje, ze
mechanické vlastnosti se v longitudinalnim a transverzalni sméru li$i. Ve sméru longitudinalnim bylo
dosahovano vyssi tuhosti, vysSich hodnot modulu pruznosti, nez ve sméru transverzalnim. Znamena
to, ze vhodnym zplsobem extruze, pieusporadanim kolagennich svazkli uvnitf materialu, lze

programove¢ fidit mechanické vlastnosti zdrojové izotropni hmoty, které se stava anizotropni.

Byl zkouman 1 vliv radiace svazkem elektrond, tj. /B zafeni, na mechanické vlastnosti kolagenni

hmoty. Testované vzorky byly podrobeny radiaci o sila 0 Gy, 250 Gy, 850 Gy a 3300 Gy. Toto mélo
simulovat napft. vliv davky radiace pfi sterilizaci nebo vystaveni kolagenni cévni nahrady UV, obecné

starnuti biologického materidlu. Vliv davky A radiace byl testovan pomoci jednoosé tahové

zkousky. Testované vzorky byly ziskany z pasu kolagenni hmoty a byly zatéZovany prostym tahem.
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Napéti ve vzorcich bylo opét vypocteno jako skutecné (Cauchyho) napéti. Ze ziskanych
charakteristik napéti-deformace byly v relevantnich bodech vypocteny te¢né moduly pruznosti a
hodnoty hustoty deformacnich energii. Tyto hodnoty byly sefazeny do zdjmovych skupin a
hodnoceny pomoci metody ANOVA.

Z provedenych analyz, i po expertni analyze plnych prib¢ht charakteristik napéti-deformace, bylo
ziejmé, ze davka radiace ma zasadni vliv na mechanickou odezvu kolagenni hmoty. Zavérem je, ze
se zvysujici se davkou absorbované radiace kolagenni hmoty tuhne, zvysSuje se jeji modul pruznosti.
Stava se kiehdi, tj. 1épe se lame. Tento jev si vysvétlujeme nartste pridavnych pticnych vazeb

(crosslink) na molekularni Grovni, mezi jednotlivymi kolagennimi vlakny.

Testované vzorky - KTN + KTS + CN

e KTN - extrudované kolagenni trubice nesterilni s riiznou dobou sitovani 10, 15 a 20 minut.
Celkové bylo testovano cca 10 vzorkd KTS se kterymi bylo provedeno 40 sérii infla¢né-
extenznich testll. Prib¢h deformaci byl vypocten z cca 160 000 obrazki z kamerového
systému, které prosli analyzou obrazu. DalSich cca 6 vzorki bylo testovano na creeep a dalsich
3 pomoci nanoindentace povrchové vrstvy vzorku.

e KTS - extrudované kolagenni trubice sterilni s riznou dobou sitovani 10, 15 a 20 minut.
Celkové bylo testovano cca 10 vzorkli KTS se kterymi bylo provedeno 40 sérii infla¢né-
extenznich testll a bylo ziskano a pro urceni pribéhu deformaci analyzovano cca 160 000
obrazki z kamerového systému. DalSich cca 6 vzorkl bylo testovano na creeep a dalSich 3
pomoci nanoindentace povrchové vrstvy vzorku.

e CN - alternativni cévni ndhrada = extrudovana kolagenni trubice s integrovanym scaffoldem
(polyesterova pletenina) sterilni s riznou dobou sitovani. Byly testovany 3 generace nahrady
CN1, CN2, CN3. Nahrady CN1 byly sitovany po dobu 6, 8, a 10 minut. Nahrady CN2 a CN3
byly sitovany 10, 15 a 20 minut. Celkové bylo testovano cca 22 vzorkid CN se kterymi bylo
provedeno 84 sérii inflacné-extenznich testli a bylo ziskdno a pro urceni pribéhu deformaci
analyzovano cca 340 000 obrazka z kamerového systému. DalSich cca 20 vzorkll bylo

testovano na creeep a dalSich cca 13 pomoci nanoindentace povrchové vrstvy vzorku.

Ve vsech ptipadech §lo o tubularni vzorky. Byly provadény inflacné-extenzni testy, creepovy testy a
nanoindentace povrchové vrstvy. VSechny typy vzorkit KTN, KTS, CN byly zatézovany cyklicky
vnitinim tlakem kapaliny a byly ziskdny patficné zavislosti napt. napéti-deformace atd. Z téchto
experimentalnich dat byly vypocteny rtzné typy modulll pruznosti (pocatecni, teCny, secny,
redukovany) a hustoty deformacni energie. Ziskané charakteristiky byly modelovany konstitutivnimi

vztahy, napt. modelem Maxwellova typu, modele typu Kelvin-Voight pro linedrni viskoelasticitu,
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Fungovym model pro 1D, redukovanym modelem HGO (Holzapfel, Gasser, Ogden). Byly ziskany

materidlové parametry.

3.4.2. Analyzy vybranych technologickych postupii u testovanych vzorki KTN, KTS, CN

Na zéklad¢ ziskanych materialovych charakteristik pti zatézovani vnitinim tlakem a materidlovych
parametri byly u nize zminénych typt vzorkii (KTN, KTS, CN) provedeny analyzy ke zjisténi vlivu
na mechanické vlastnosti:

e Vliv rychlosti zatézovani

e Vliv doby sitovani

e Vliv sterilizace

e Vliv integrace polyesterové pleteniny — scaffoldu

Jedna se tedy o vliv zmény vnitini stavby (struktury) stény testované trubice. Vlivem sitovéani a
sterilizaci, ktera byly provadéna gama radiaci, dochézi k tvorbé ptidavnych vazeb mezi kolagennimi
vlakny. Tvorba téchto vazeb je vSak na jinych principech. Pfi sitovani se jedna o tvorbu crosslinkt
cestou chemickou, ale pfi gama radiaci (sterilizaci) jde o cestu fyzikalni. Integrovany polyesterova
scaffold (pletenina) mé zase vyztuzujici charakter a dava alternativni cévni nahradé jakousi limitni
roztaznost, zejména v obvodovém sméru.

Po integraci pleteniny do kolagenni hmoty dojde k celkovému vyztuZeni kompozitu (kolagen +
pletenina). Pozorovana mechanickd odezva v zavislosti napéti-deformace nebo interni tlak-
deformace je strmé&j$i a dosahované deformace mensi. Ziejmé& to je vyplnénim ok pleteniny
kolagenem a interakéni vazbou povrchu vldken pleteniny s okolim, tj. kolagenni hmotou, tzn. vazby

na rozhrani téchto dvou fazi.

Cévni nahrady CN1 méla nelinedrni mechanickou odezvu (zavislost napéti-deformace). Vzorek se
zvySujici se zatizenim tuhne, podobné jako nativni céva. V obvodovém sméru byly dosahovany
deformace do 8 % pfi obvodovém napéti cca 160 kPa. Ve sméru axidlnim se nahrady protahovala.
Deformace byly takika o fad niz8i a dosahovali max. 1.5% pfii axialnim napéti 100 kPa. Zavislost
mechanickych vlastnosti cévni nahrady pii riznych rychlostech zatéZovéani i dob¢€ sitovani nelze
jednoznaéné potvrdit ani vyvratit. Ziskané charakteristiky maji pomérné zna¢ny rozptyl a nelze tak
stanovit jednozna¢né zaveéry. Tento typ ndhrady CN1 je po srovnani s CN2 a CN3 z mechanického

pohledu nejlepsi.
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Cévni ndhrady CN2 méla jesté nelinearni mechanickou odezvu. Byly dosahovany hodnoty obvodové
deformace mezi 4 a 6 % pti obvodovém napéti 300 kPa (2.8 az 4 % pii 160 kPa). Ve sméru axidlnim
se nahrady protahovala a deformace byly do 0.5 % pfi axidlnim napéti 100 kPa (1 % pii 170 kPa). U
nahrady typu CN2 nebyla pozorovana zavislost na rychlosti zatézovani. Byla vSak pozorovana jista
zéavislost na dobé¢ sitovani. Vzorky sitované 15 min. byly vzdy tuzsi nez vzorky sitované 10 min. a
to pii vSech rychlostech zatézovani. Vzorky sitované 20 min byly ale u vétSiny provedenych testi
nejpoddajnéjsi. Hypotéza pro toto mulize byt, ze sitovani pro dobu 20 min. jiz ma degradaéni Gi¢inky

na vnitini strukturu stavby stény vzorku a dochazi zde jiz k poruSovani na mikroskopické trovni.

Cévni nahrady typu CN3 meéla v podstat¢ linearni mechanickou odezvu. Hodnoty obvodové
deformace se pohybovali mezi 1 a 1.7 % pti obvodovém napéti 300 kPa (0.8 az 1.2 % pfti 160 kPa).
Ve sméru axialnim se ndhrady protahovala a deformace byly do 0.25 % pfti axidlnim napéti 100 kPa
(0.5 % pfti 170 kPa). Jednalo se o nejtuzsi testovany typ ndhrad. U nahrady typu CN3 také nebyla
pozorovana zavislost na rychlosti zatéZzovani. Zavislost mechanickych vlastnosti na dob¢ sitovani
m¢éla podobny trend jako u nédhrady typu CN2. Vzorky sitované 15 min. byly vzdy tuzsi nez vzorky
sitované 10 min. Vzorky sitované 20 min. byly u vétSiny provedenych testli nejpoddajnéjsi. Hypotéza

pro tento jev je tedy stejna jako u CN2.

Drtiva vétSina testovanych alternativnich cévnich ndhrad nebyla mechanicky zavisla na rychlosti
zatézovani. Koresponduje to s vysledky testované polyesterové pleteniny, kterd byly pouzita jako
scaffold pro konstrukci nahrady. U nékterych ndhrad se projevil vliv doby sitovani na mechanikou
odezvu vzorku. Tento vysledek lze uplatnit pfi programovani mechanikach vlastnosti kompozitni

nahrady na biologické bazi se sendvicovou konstrukci stény.

Extrudované kolagenni trubice bez integrovaného scaffoldu nesterilni s riiznou dobou sitovani KTN
meéla v podstaté linearni mechanickou odezvu. Hodnoty obvodové deformace se pohybovali mezi 0.8
a 2 % pii obvodovém napéti 300 kPa (0.5 az 1 % pti 160 kPa). Ve sméru axialnim se néhrady
protahovala a deformace byly do 0.2 % pfti axialnim napéti 100 kPa (0.3 % pti 160 kPa).

Extrudované kolagenni trubice bez integrovaného scaffoldu sterilni s riznou dobou sitovani KTS
méla pii dobé sitovani 10 a 15 min. v podstaté linedrni mechanickou odezvu. Pfi dobé sitovani 20
min se da mechanickéd odezva povazovat za nelinearni. Hodnoty obvodové deformace se pohybovali
pro sitovani 10 a 15 min. mezi 0.5 a 1.3 % pfi obvodovém napéti 300 kPa (0.3 az 0.8 % pii 160 kPa).
Pti sitovani 20 min byly dosahovany obvodové deformace 2.5 az 4 % pti obvodovém napéti 300 kPa
(1.8 az 2.8 % pfti 160 kPa). Ve sméru axidlnim se ndhrady protahovala a deformace byly do 0.15 %
pii axidlnim napéti 100 kPa (0.25 % pti 170 kPa) pro vSechny hodnoty sit'ovani.
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S opatrnosti 1ze konstatovat, ze byl pozorovan vliv sterilizace na mechanické vlastnosti extrudované
kolagenni trubice. Po sterilizaci kolagenni trubice mirn¢ ztuhla. Pfi sterilizaci trubice KTS byl
pozorovan ziejm¢ degenerativni proces naruSeni vnitini struktury steny vzorku, protoZze pomérné

radikalné poklesla tuhost testované kolagenni trubice.

Doba sit'ovani, tj. mnozstvi vzniklych pfidavnych vazeb v kolagenni struktuie (crosslink), ma vliv na
trombogenicitu kolagenni hmoty. Cim vice je kolagenni hmota prositovand, tim je niz§i tvorba
trombti. Jak se ale ukézalo, doba sitovani (mnozstvi novych pfi¢nych vazeb) ma i vliv na mechanické
vlastnosti kolagenni hmoty, alternativni cévni nahrady. Cim je del3i doba sitovani, tim jsou cévni
nahrady 1 kolagenni trubice bez integrovaného polyesterového scaffoldu tuzsi a ve sméru obvodovém
jsou deformace nizsi. Ziejmée existuje jakysi saturacni vrchol pro vzniklé pficné vazby sitovanim, po
kterém vzorky ztraci své mechanické vlastnosti a méni se trend mechanické odezvy. Analogie
k tomuto je napt. diavka radiace absorbovand kolagenni hmotou, kde po uréité davce dochazi

k porusovani vnitini struktury materialu.

Vliv integrace polyesterové pleteniny jako scaffoldu do kolagenni trubice nebyl z mechanického
pohledu u testovanych vzorkl jednoznacné pozorovan. Technologické procesy jako bylo sitovani a

sterilizace toto pozorovani znacné ovlivnily.

U vSech testovanych tubularnich vzorkl byl pozorovéan vétsi rozptyl mechanickych vlastnosti, tj.
naméienych charakteristik napéti-deformace. Domnivame se, Ze toto ma svlij piivod v celém procesu
vyroby nahrady a je velmi dilezité standardizovat jak vyrobu kolagenni hmoty samotné, tvorbu
pleteninového scaffoldu, tak cely néasledny postup vyroby nahrady. Tato standardizace je ovSem

proces znacn¢ zdlouhavy, ktery jisté svoji Casovou kapacitou piesahuje délku projektu.

3.5.Vyroba kolagenu ze sladkovodnich ryb

Izolace kolagenu z rybich kizi tfeboniského kapra byla provadéna ve spolupraci s DCM Collagen
s.r.0. a Collado s.r.o. v nasledujicich krocich dle pozadavki vzniklych na podkladé predchozich
analyz: Mladi kapti do 2 kg vahy — lysci bez Supin. Pouzity byly pouze kiize bez Supin. Ploutve a
ofezy z hlavy byly zpracovany zvlast. Kiize byly ihned po zabiti a vykuchani ryb ¢astecn€ mechanicky
oCistény od masa a tuku, zachlazeny a poté zamrazeny. Kize byly ve zmrazeném stavu pomlety na
mlynku na maso (oka velikosti 3 mm) a hmota byla uloZena v chladni¢ce (4 °C) do druhého dne. Cést
hmoty bylo poslano do laboratofe na rozbor (tuk, kolagen). Zbytek byl dale zpracovavan. Ve hmot¢

byl ur¢en obsah suSiny na 49,3 %. Pomlety material (cca 1 kg) byl zalit v uzaviratelné sklenici 3 litry
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0,1 M NaOH. Tato sm¢s byla umisténa do chladnicky a zchlazena na cca 4 °C. Poté vzdy tiepana 2
hodiny na tfepacce, opct zchlazena a tfepana. Uvolnény tuk (ztuhly kotou¢ na hladin€) byl
mechanicky odstranén. Zbytek byl odfiltrovan na sité a promyvan demi vodou az do neutralni reakce
(pH papirek). Nasledn¢ byly kiize opét nalozeny do 0,1 M NaOH a podrobeny stejné procedure.
Celkem tedy byly promyvany 3 krat 3 litry 0,1 M NaOH. Takto vycisténé ktize byly zality 2 litry
10% n-butanolu. Smés byla zachlazena a tfepana na tiepacce, v 2 hodinovych intervalech. Nasledné
byly ptefiltrovany pies sito, proplachnuty demi vodou a opét nalozeny do 10% n-butanolu. Celkem
byly pouzity 3 cykly. Poté néasledovala filtrace pies sito a nékolikeré (Skrat) propirani demi vodou az
do uplného odstranéni n-butanolu. Ziskany material byl zvazen a byla stanovena susSina vzorku. Timto
zpusobem precisténé kiize byly nalozeny do roztoku 0,5M kyseliny octové. Pomér kuze vers. roztok
cca 1:6 (w/w). Pti pfepoctu na susSinu se jedna cca o 3 % ni roztok (30 g suSiny ktizi na 1 litr 0,5 M
kys. octové). Plastovy barel se smési byl zachlazen a nasledné michan na homogenizatoru vlastni
vyroby a opétovné chlazen. Takto celkem po asi 36 hodinach nalezeni, byla smé&s ptefiltrovana na
vakuové vyveéveé pres jemnou nylonovou tkaninu. Zbytek po filtraci (cca 5 %) byl vyhozen.
Prefiltrovana kolagenova ,,kase,, byla vysrazena pomoci roztoku 2,5 M NaCl (pomér kolagen vers.
roztok cca 3:2 (V/V)). Poté byl vysraZzeny kolagen piefiltrovan na velké Biichnerové nalevce ptes
papirovy filtr + podlozka z uhelonu (nylonova tkanina). Zfiltrovany kolagen byl nasledné jesté
dodate¢né vymackan rucné pies tkaninu. Byla zméfena suSina a vytézek zvazen. Ziskana hmota
obsahuje cca 30 % suSiny. V dalSim kroku byla hmota dialyzovana ptes dialyza¢ni hadice (MWCO
= 14 kDa). Smés byla zfedéna demi vodou v poméru 1:1, tak, aby vznikl cca 12 % ni kolagenovy
roztok. Takto pfipraveny husty kolagenovy roztok byl podroben dialyze nejprve proti demi vodé (24
hodin v chladnicce, ob¢asné michani, 1 krat vymena vnéjsiho roztoku) a nasledné proti 0,1 M kyseling
octové (24 hodin). Béhem dialyzy doslo k dalSimu nafedéni kolagenu na vyslednou koncentraci cca
10 %. Takto vznikld hmota byla po zachlazeni na 4 °C finaln¢ zhomogenizovéana ru¢nim mixerem a

v uzavieném PE saCku skladovana v chladni¢ce aZ do pouZiti pro extruzi cévnich protéz.

3.6.Konstrukce cévnich protéz s vyuzitim rybiho kolagenu sladkovodnich ryb
a technologické zvladnuti impregnace kompozitnich cévnich protéz rybim

kolagenem

Extruze kolagenni hmoty z rybiho kolagenu je klicovym procesem vyroby cévni protézy. Principem
metody je proces, pii kterém dochazi k protlacovani kolagenni hmoty urcité konzistence ze zdsobniku
pfes specialni matrici. Na konci matrice se nachazi pohyblivy trn, ktery mize rotovat a ktery je urcitou
rychlosti tazen ve svislém sméru. Na tomto trnu se nachazi silikonova kolagenni trubice, na jejiz

povrch je kolagenni hmota vytlaCovdna. Matrice zajisti konstantni prifez vytlaCované vrstvy
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kolagenu. Urcité specifikum pro praci s rybim kolagenem, nez dojde k jeho vytvrzovani, je nizka
teplota pfi jeho zpracovani, proto i zasobnik extruderu musi byt chlazen, aby nedoslo v pribéhu
extruze, kde dochazi ke zvyseni teploty v dusledku zvySeni tlaku a tfeni, k destrukci nativniho rybiho
kolagenu. Dale tento extruder musi byt vybaven dal§imi systémy, které by jinak v konecném produktu

zpusobovaly vznik bublin.

Technologicky proces extruze

1. Pfiprava materidlu, extruze 1. vrstvy

Kolagenni hmota byla v zachlazeném stavu umisténa do extruzniho valce. Valec byl pted extruzi
zamrazen na -20 °C, aby udrzoval kolagenni hmotu ve studeném stavu a zabranil jejimu ohfevu
béhem extruze. Pro extruzi byly pouzity silikonové hadi¢ky vnéjsiho priméru 4,8 mm, vnitfniho
praméru 1,5 mm a nerezové draty praméru 1 mm. Pro extruzi byla pouzita extruzni hlava velikosti
5 mm a tvarova hlava velikosti 7 mm. Jako mazivo vSech kluznych vrstev byl pouzit glycerol.

Dalsi parametry: vytlaéna rychlost 200, odtahova rychlost 680, otac¢ky extruzni hlavy 7/po sméru

2. Navleceni pleteniny na 1. vrstvu a extruze 2. vrstvy

Vyfixovand pletenina byla nataZena na hadicku s 1. kolagenovou vrstvou. Pro extruzi 2. vrstvy byla
pouzita kolagenni hmota stejné kvality 1 koncentrace jako pfi extruzi 1.vrstvy. Pro extruzi byla
pouzita extruzni hlava velikosti 6 mm a tvarova hlava velikosti 7 mm. Jako mazivo vSech kluznych
vrstev byl pouzit glycerol. Dalsi parametry: vytlaéna rychlost 200, odtahova rychlost 680, otacky

extruzni hlavy 7/proti sméru.
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Obr. 9: struktura a postup vyroby kompozitni kolagenové trubice

Obr. 10: Extruzni zarizeni pro extruzi rybiho kolagenu
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Obr. 11: Extruze rybiho kolagenu z matrice na silikonovou trubici.

3. Doba suseni mezi extruzi 1. a 2. vrstvy byla 24 hodin.

Pro spojeni obou kolagenovych vrstev je mozné pouzit ruén€ nanesenou lepici mezivrstvu z kolagenu
stejné kvality a koncetrace. Tato mezivrstva je ruéné zapracovana do pleteniny navleené na 1.vrstvé.
Toto bylo zkouSeno u n¢kolika protéz Sarze 51. Nicméné nebylo prokdzano, Zze naneseni lepici
mezivrstvy zvysuje soudrznost obou vrstev. Proto pii vyrobé sarze 61 bylo od tohoto postupu zcela

upusteno.

3.6.2. Technologicky postup vytvrzovani (sitovani) protéz

Sitovani kolagenu je klicovy technologické proces, ktery vede ke zvySovani stability kolagennich
struktur. Timto procesem ovliviiujeme bobtnavost, stupeit denaturace, pocet pii¢nych vazeb mezi
jednotlivymi kolagenovymi vldkny a tim pfimo ovlilujeme dobu vstfebavani takto upraveného
kolagenu. K tvrzeni pouzivame certifikovana sitovadla, které maji certifikat pro vyrobu implantatt.
Zcela zasadni je také kontrola stupné vytrzeni, kterou objektivné hodnotime pomoci specidlniho
zafizeni a kontrolujeme takzvanou Teplotu smrsténi (Ts). Vldkna nativniho kolagenu se pfi stoupajici
teploté smrst'uji v piipadé bovinniho kolagenu pfti teplotach mezi 30 - 40°C v ptipadé rybiho kolagenu

je teplota smriténi nativniho kolagenu podstatné niZ§i kolem 20 -21°C. Umérné se stupném vytvrzeni
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vzrusta 1 teplota smrsténi kolagenu, ke kterému dochazi ndhle a je dana zejména kvalitou vzorku, ale
také rychlosti vzestupu teploty. Na méfeni teploty smrsténi jsme pouzili pfistroj zkonstruovany ing
TOMISEM z piedchoziho projektu.

Vratim se tedy k pokracovani technologického postupu tvrzeni: po extruzi 2. vrstvy byly protézy
volné suseny po dobu 24 hodin. Poté byly stazeny ze silikonovych hadicek a nastfihany na
pozadované délkové parametry. Byl pfipraven vytvrzovaci roztok (smés fenolformaldehydové
pryskytice a DEMI vody ve stanoveném poméru). Protézy byly umistény do vytvrzovaci 1dzné po
stanovenou dobu. Po vytvrzeni byly protézy dukladné¢ omyty v DEMI vodé¢ a umistény na susSici

stojan, kde byly voln¢ suSeny po dobu 24 hodin.

3.6.3. Technologicky postup - mékéeni protéz

Vytvrzené protézy byly nasledné€ vymékcéeny ve smési glycerol + DEMI voda ve stanoveném poméru.
Doba mékceni byla u protéz Sarze 51 stanovena na 60 minut a u protéz Sarze 61 na 90 minut. Doba
mékceni byla stanovena operativné vizudlni a mechanickou zkouSkou ohebnosti béhem samotného
procesu mékceni. Po mékéeni byly protézy dikladné oplachnuty v DEMI vodé a zavéSeny na suSici

stojan, kde byly voln¢ suseny po dobu 30 minut.

3.6.4. Baleni protéz

Jednotlivé protézy byly umistény do obalti PMS Steripack 100 x 400 mm a obaly zataveny pomoci
rucni tavici zehlicky. Jednotlivé obaly byly opatfeny pfisluSnym identifika¢nim Stitkem a umistény

spole¢né do papirového prepravniho kartonu

3.6.5. Radiacni sterilizace a transport

Veskery transport zabalenych protéz byl realizovan v autochladnicce s teplotou 4°C. Radiacni
sterilizace byla provedena firmou Bioster, a.s. PfisluSné radia¢ni davky jsou uvedeny v protokolu o

obdrzené davce.
4. VYSLEDKY - EXPERIMENT NA VELKYCH LABORATORNICH
ZVIRATECH

4.1. Implantace cévnich protéz experimentalnim zviratim

Experimety, jejich analyzy a vysledky testti, jak kolagenu samotného, prototypu cévnich protez nebo

kolagennich pén ,,in vitro®, jsou popsany v predeslych kapitolach. V této kapitole jsou popsany
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provedené experimenty s prototypy cévni protezy z kolagenu sladkovodnich ryb na velkych
laboratornich zvitatech.

Vsechny experimenty byly provadény v souladu s podminkami uvedenymi v souhlasu se schvéalenim
pokusti Komisi proti tyrani zvifat a ndslednym souhlasem Ministerstva zdravotnictvi. VSichni pfimi

ucastnici experimenti jsou drziteli licence pro préaci s experimentalnimi zvifaty.

Vsechny experimenty vcetné piredoperacni a pooperacni péce o pokusna zvitata byly provadény ve

specidlni laboratofi/operacnim sale v prostorach Fyziologického ustavu 1. 1€kaiské fakulty UK.

Obr. 12: Experimentalni laborator, ovce po uvodu do anestezie.

Pokusnym zvifetem, kterému byly implantovany prototypy cévnich protez byly ovce obého pohlavi,

ruzné vahy, dodané z kontrolovaného chovu s platnym veterinarnim osvédc¢enim.

Pokusné zvife bylo pfed vlastnim pokusem nejméné tyden aklimatizovdno ve zvéfinci
Fyziologického tustavu 1. LF UK a nejmén¢ 24 hod pted operacnim vykonem mélo k dispozici pouze
vodu. K premedikaci ovci byl pouzit Ketamine a Xylazin v odpovidajici davce k vaze zvitete. Béhem
opera¢niho vykonu byl standartné pouzivan k anestezi Propofol a bolus Morfinu. V pooperacnim
obdobi byl poddvan Morfin subkuanné a nesteroidni antiflogistika dle potieby zvifete.

Z antiagregacni 1écby byl ovcim podavan per os tabletka Anopyrinu v davee 100mg 1x denné.
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Vlastni vykon zacal napolohovanim ovce na zada, zavedenim intratrachealniho roury a zajisténim
intravenoznich piistupli v€etné invazivniho intraarterialnitho méteni tlaku. Byly napojena zatizeni
k monitoraci vitalnich zivnotnich fci a poté byla oholena piedni ¢ast krku v celém rozsahu, kde byl

proveden chirurgicky fez.

Obr. 13: Operacni vykon provadeéli soucasné vzdy 3 chirurgové (Doc.Grus, Dr.Spacek, Dr.Mitds).
Podélnym rezem na vnitini strané m. sternocleidomastoideus byly vypreparovany obé spolecné a.

carotis v maximdlni mozné délce, ktera se pohybovala kolem 15 — 20 cm.

Obr. 14: Nasledovalo méreni a zaznamenani prutoku ultrazvukovou sondou nasazenou postupné na

obé a carotis.
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Obr.15 A+B: Prototyp kompozitni tiivrstevné cévni protezy z rybiho kolagenu pred implantaci

Po zméfeni pratoku a i.v. podani Heparinu v davce 1,5mg/kg byla karotida podvazana ponechéna in
situ a byly nalozeny svorky na a carotis comunis. Nasledné byl proveden bypass prototypem protezy
z rybiho kolagenu sladkovodnich ryb s anastomézami end to side, kery byl dlouhy cca 8-15 cm. Vzdy

jsme se snazili dle délky krku ovce o nasiti co nejdelSiho bypasu.

Obr. 16.: Distalni anastomoza prototypu cévni protézy napojend na arteria carotis COmmunis.

Po obnoveni pratoku bypassem jsme opét provedli meteni pratoku ultrazvukovou sondou za
distalni anastomo6zou bypassu. VZdy na levé strané byla ponechéana takto nasita proteza s nativnim
pratokem a na pravé stran¢ jsme priitok do bypassu za dist anastomédzou zuzovali pomoci nalozeni
specialni plastikové pasky na a. carotis, cca 1 cm za distalni anastomodzou s cilem sniZeni pratoku

krve bypassem. Tento priitok jsme snizovali na hodnoty kolem 100ml/min pii tlaku 120/80mmHg
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Obr. 17: Meéreni prutoku za distalni anastomozou bypassu premostujicitho uzaver arteria carotic

communis ultrazvukovou sondou.

Obr. 18: Na fotografii je graft pred na sitim (nahore) a po nasiti (dole). Proximalni a distalni
anastompza je oznacena trojuhelniky a Sipka na bypassu ukazuje tok krve. Hvézdicka oznacuje misto
nalozeni PVC pasky, kterou jsme vytvareli stenozu a snizovali jsme tak priitok bypassem na hodnoty
kolem 100 ml/min. Za PVC paskou byla na karotickou tepnu nalozena ultrazvukova sonda — opét

oznacena Sipkou

U casti zvitat byla tato sonda ponechéna ,,in situ* pod distalni anastomo6zou na a carotis cca 1 cm
distaln¢ ve sméru toku krve od zuZujici plastikové pasky a bylo provadéno kontinudlni méfeni
prutoku po dobu Zivota ovce nebo po dobu prichodnoti rekonstrukce pro kontinudlni méteni toku
zuzenou stranou. Po zéastaveé krvaceni byly opera¢ni rany suturovany vstiebatelnym vlaknem a ovce

po probuzeni byly pfedany veterinéii do pooperacni péce.
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V prabéhu jednotlivych fazi experimentu byla provadéna fotodokumentace a u vSech ovci byl

vyplnovan operacni a pooperacni protokol, ktery jsme pouzivali jiz v pfedchozim projektu:

GRANT —exper.PROTOKOL

OVCE &

Obr. 19: Protokol méreni u experimentu na zviratech

V nasledujicim poopera¢nim obdobi byly ovce kontrolovany a oSetfovany tymem asistenta MUDr
Micka spolu s veterinafem, ktery zajistoval pravidelné podéavani 1é¢iv, pravidelné kontroly pritoku
krve implantovanymi pototypy cévnich protéz, jak pomoci ultrasonografie, tak pomoci
implantovaného ultrazvukového prutokoméru. Sledovani probihalo v pravidelnych intervalech: v den
implantace, 3 den po implantaci a ddle 1x tydné, pokud nebyla na bypassu zjevna patologie ¢i pokles

pratoku, kdy jsme ovci vysetiovali denné.
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Obr. 20: Kontrolni sonografie a méreni priitoku v nativaim recisti pred terminaci experimentalniho

zvirete. Kontrola prutoku cévniho prototypu pied explantaci.

V ptipadé¢ uzavéru bypassu byla provedena terminace ovce a protéza explantovéana, rozetnuta a vysita
na specialni desti¢ku, provedeno makroskopické hodnoceni véetné fotodokumentace a vlozena do
nadoby s formolem a odeslédna k histologickému vySetieni. Maximalni doba ptezivani ovci byla
stanovena na 1 rok poté byla ovce terminovdna a opét vyjmuté karotidy s bypassem odeslany na

histologické vySetteni
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Obr. 21: Explantace velmi dobre vhojeného prototypu cévni protézy.

Obr. 23: Upevneéni explantované cévni portezy na desticku pred histologickym vySetrenim.
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Obr.24: Explantovand cévni proteza s prilehlymi useky a carotis comm krasné vhojend s minimalni

hyperplasii v obl anastomoz s prekrdsnou neoendotelizaci intralum povrchu protezy.

Obr. 25: Histologicke vysetieni explantovanych prototypu cévnich protéz bylo provadeéno doc.

Honsovou na pracovisteé klinicke a transplantacni patologie IKEM v Praze.

Obr. 26: Histologické vysetreni explantované cévni protezy: a) celistva kolagenni vrstva (ornZova
Sipka) intraluminalné, b) viakna pleteného scaffoldu (modra Sipka), c) zevni vrstva protezy dobre

vhojena s okolim kde patrna neovaskularizace (zelena Sipka)
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4.2. Shrnuti vysledkii experimentu na velkych laboratornich zviiratech:

Celkem bylo implantovano 32 prototypu cévnich nahrad u 16 pokusnych zvitat — ovci. Dvé ovce byly
z diivodli nezotaveni se z anestezie a prvnim nedokonalym prototypim cévni protezy z rybiho
kolagenu ze sledované skupiny vyjmuty. Nas soubor tedy ¢ital 14 implantovanych zvitat — ovci, kde
doslo ¢asné mortalit¢ u 6 zvirat v disledku nezotaveni se z anestezie, vzniku plicniho edému nebo
neprospivani zvifete, kde podrobnosti jsou uvedeny Tabulce 2. Celkem tedy bylo implantovano 18
prototypt cévnich protéz z rybiho kolagenu tfeboniského kapra. Prototyp cévni protezy s kolagenem
typu 1 jsme implantovali v deseti piipadech a cévni protezu srybim kolagenem typu 2 jsme
implantovali v osmi pfipadech. Pocet prichodnych cévnich protéz s kolagenem typu jedna byl 8
protéz z deseti implantovanych (80%) a s kolagenem typu 2 zistal priichodny jen jeden prototyp
cévni protézy (12,5%). Primérnéa doba sledovani v souboru s rybim kolagenem byla 196 dni. Pro
srovnani, v pfipad¢ protézy z bovinniho kolagenu Cybergraft zistalo prichodnych pfi primérné dobé
sledovani 212 dni 11 protez z 13-ti implantovanych tedy 84,6%. Tedy dlouhodoba priichodnost
prototypl cévnich protéz zrybiho kolagenu tfeboiiského kapra byla srovnatelnd s pliichodnosti
protezy Cybergraft z bovinniho kolagenu i v tomto malém souboru implantovanych cévnich protéz

(80% v.s. 84,6%).
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uR datum pokusu datum ukonceni PostOp Days wyrabce | Pruchodnst Graft Outcome | Baseline ART Baseline ART postimplant
-!-.I.-il . . .
l 2017801 F L 01-Mar7 Mar17 1 collzdo 0ok 50 80/70 100/s2
l 7 nezotaii se 2 anestesie [ 70 857 200 106/58 ¥
l 2017602 F L 22-Mar17 22-Dect7 275 Collado 275 anastomosy OF, uprostred narasena 400 122/% 25 122/108 N
I R 275 anastomosy OK, uprostred narasena 450 120/% 40 11435 ¥ 480 1234103
l 2017803 M L 05-Apr-17 10-0un-17 b Collado 75 anastomosy OK S50 104/59 a5 L) N
l [ tarminacs pro neprospivani 75 ansstomosy 0K 540 100/50 80 o383 ¥ 100 100/88
l 2017504 M L 19-Apr-17 21-Apr17 2 Collado 2 anastomozy ok 190 119/ 180 110/58 N
l [ nezotaveni z anestezie 2 anastomozy ok, trombaza ve stfedni Eastilpi ke sténd 192 119/%9 m 105/35 ¥ 100 96/88
- 2017607 F L 03-May-17 11-Nov-17 192 Collado 192 anastomosy OK, prox mima hyperpiasie, proteza uprostred velmi vinuta, bez naintimy, 400 96/50 20 7256 N

pletening obnazenz. Stena a okol se siderazou

. ] uhyn, naznamy, patrn neprospivani 192 anastomosy OK, uprostred vinuta, bez neointimy, stena 3 okoli 2de se siderosou 20 102/50 80 o5f75 ¥ 80 85/70
! 2017609 F L 10-May-17 13-Decd7 208 Collado 208 anastomosy OK 360 105/56 450 110/50 N
I R 208 anastomosy OK 320 98/78 40 105/89 ] 120 101/88
l 2017810 F L 20-May17 U7 51 Collado <3 uzaver: hyperplasie anastomosy 320 120/100 0 110/e8 [
l terminace pro uzaver bilat <147 uzaver: {absenca vnitmi wrstuy B 1381 o5/85 85/78
! 2017611 0-un? Bn17 1 oeM [ 380 108/58 100/30
l nezotavis= 2 anestesie 0 ok 520 108/57 ofsz 8272
! 2017812 a7 19-un-17 5 DeM 5 pricchodné, anastomeza ziifend 700 120/35 102/57
I neznzmy! 5 prichodns, anastomeza dabré 300 120/80 835z 8170
! 2007813 180un17 2Hov17 136 LT} 136 stenosa 400 104/50 103/86
. terminace pro uzaver dx 3 stenazu sin <E uzaver 450 108/85 o7/e3 93/80
! 2017814 284007 12-uk47 1 oeM <2 uzaver [thrombosa v anastomose?) a0 157113 137/108
l terminace pro uzaver bilat <2 uzaver (thrombosa v anastomose?) 500 15%/112 135/103 138/105
! 2017615 12-0H7 20047 82 oM <47 uzaver 160 108/85 120/200
l termingce pro uzaver bilat <10 wzaver 170 106/50 115/55 115/100
! 2017616 17-4uH7 FLETEY] 1 e 1 s wanamna thrombosa(uzaver?) dist anastomozy (viz foto) 220 10/50 1124
l uhyn v.s. plieni adem 1 po 1. dni pruchozi 20 108/50 11788 117/86
! 2017617 20-5ep17 1200617 2 DCM <2 uzaver 2, den. Anzstomosa OK. Sekene hyperplasia 250 1303 135/%0
l termingce pro uzaver bilat <2 uzaver 2, den. Anzstomosa OK. Sekene hyperplasia 250 1303 15/100 137/35
! 2015803 31-May-18 8Jun 2018 7 DM Sdni uzaver 300 110/%0 BO/ES
l terminace pro uzaver bilat sdny uzaver 40 BO/B0 00/8s 110/30
! 2015804 31-May-18 8Jun 2018 7 DM Sdni uzaver 150 160/130 155/130
l terminace pro uzaver bilat adny uzaver 210 160/130 5/125 150/130
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V pribéhu experimentu jsme se setkali s nékolika problémy, které se tykali omezeni pritoku,
pomérné vysokého poctu zvitat, které se nezotavili z anestezie, neprospivanim zvifat v ¢asném
pooperacnim obdobi, proto byla asné terminovana, a také nékterymi skalimi, tykajici se konstrukce
vlastni cévni protezy, které vedly k pfed€asnému odbouréani kolagenu, kdy jesté nedoslo k prorlstani
fibroblasti do pleteného scaffoldu. Tim, Ze protéza nebyla z intralumindlniho povrchu jesté
preendotelizovéana a ze zevnéjska nedoslo jesté k vhojeni, doslo u prvnich prototypii cévni protezy

k nahrnuti pleteniny ve stfedni ¢asti protezy krevnimi pulzacemi.

Obr. 27: Explantované cévni protéza s endotelizace z okrajii a ve stredni casti s narasenim
pleteniny pri casném odbourani kolagenu, kdy jesté v této casti nedoslo k proriistani fibroblastii do

pletenc¢ho scaffoldu.

Po urcitych technologickych tpravach kolagenu typu 1 jsme se jiz s timto problémem nesetkali.

Obr.28: Cévni proteza po upravé kolagenu s preendotelizovanim v celé délce protezy, kde doslo
k dobrému proristani fibroblastii z okoli do pleteného scaffoldu, aniz by doslo k odbourani vnitini

vrstvy kolagenu

Cévni protézy z rybiho kolagenu s kolagenem typu 2, ktery byl po strance mechanickych vlastnosti
velmi dobry (dobry v ohybu bez zalamovani, vlastnostmi podobné silikonové hadici, nerozlepovani
vrstev od sebe, kolagen se neposkodil pii uchopeni do pinzety,...) avSak dochazelo k ¢asnému
uzavéru cévnich protez v disledku vzniku nasténné intraluminédlni trombozy pomérné ¢asné po

implantaci. Tyto protezy se stejné dobie vhojovali jako protezy s kolagenem typu 1.
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Dalsi uritym problémem byla hodnota snizené¢ho pritoku protézou nastavenou pii implantaci
protézy u pokusného zvitete, které v danou chvili bylo v celkové anestezii. Pritok je dan rozdilem

tlaki mezi oblastmi proximalné a distaln¢ od ziZeni a je vyznamné ovliviiovan periferni rezistenci.

Ovce, ktera nem¢éla ateroskleroticky postizené karotické tepenné fecisté reagovala na snizeni pratoku
jinak, nez bychom ocekavali u ¢lovéka s tepnami postizenymi aterosklerozou. Dochazelo tak po
probuzeni z anestezie do n¢kolika hodin ke zvySeni pritoku bypassem, z hodnot kolem 100ml/min
nastaven¢ peroperacn¢, na hodnoty kolem 200ml/min. Nicmén¢ i prutok bypassem kolem 200ml/min
je povazovan za kritickou hranici pro vznik intraluminalni nasténné rombozy s rizikem postupného

uzavéru rekonstrukce.

U implantovanych prototypli cévnich protez z rybiho kolagenu jsme hodnotili n¢kolik parametra,
které jsme mezi sebou vzdjemné porovnavali:

e vhojovani

e pruchodnost

e prospivani zvifete

e stavu protézy po explantaci - makroskopické a mikroskopické hodnoceni (histologie)

Vhojovani:

Radou pokusti, jak bude zminéno niZze, bylo v pokusech na mysich prokazano Ze se i prosit‘ovany
kolagen z pleteného scaffoldu odbourava a s pfitomnosti infekce dochazi az k uplné a pomérné casné
destrukci kolagennich vldken. Pokud budeme hovofit pouze o vstiebavani kolagenni hmoty, mé na
tento proces nezanedbatelny vliv pfedevSim jeji hydratace. Nesit’ovand kolagenni hmota pak
pomérné rychle zacne ztracet svoji mechanickou pevnost a ¢im vice vody zacne obsahovat, tim
rychlejsi je jeji odbourdvani, kdy k uplnému odbourani dojde v fadu n€kolika hodin. Pravé procesy
tvrzeni se tato skutenost da do ur€ité miry eliminovat. Rizny stupen sit“ovani vede ke zpomaleni
hydratace a tim 1 zpomaleni odbouravani kolagenni hmoty. Implantace cévni protezy do podkozi mysi
bez ptitomnosti infekce nas informovala o mezenchymalni reakci a zpiisobu rychlosti resorbce
kolagenu z pleteného scaffoldu. Pleteny scaffold cévni protezy svoji hustotou umoziioval dostate¢né
prostoupeni vazivovou tkani, kterd ma vyznamny vliv pro nasledné formovani pseudointimy. Nami
sitovana kolagenni hmota se v nejvetsi mife odbourava mezi 3-4 tydnem po implantaci, kde hlavni
podil na resorbci maji proteolytické enzymy a vyraznou bunéfnou reakci o niZ bude zminéno
v mikroskopickém hodnoceni, nejspiSe zptsobuje pouzité sitovadlo. Jak jiz bylo zminéno vyse,
vhojovani obou prototypii cévni protezy s rybim kolagenem typu 1 a 2 bylo velmi dobré i pii uzavéru

cévni protézy.
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Obr. 29 A+B: Preparace vhojené cévni nahrady — reoperace.

Priichodnost: v piipad€ typu 1 byla podstatné lepsi, i kdyz mechanické vlastnosti byly horsi nez u
typu 2. Dochazelo relativng brzy v priabéhu nékolika dni po implantaci k odbouravani kolagenu typu
1 a doslo tak jak jiz bylo zminéno vySe k nahrnuti pleteného scaffoldu pseudomedie zejm. v oblasti
stfedni Casti protezy, 1 presto vSak u typu 1 nedolSo k uzavéru cévni protezy. KliCovym momentem
v tomto ptipad€ u prvnich prototypil s kolagenem typu 1 byla tiprava kolagenu, ktery se pomaleji
odbouraval a bylo tak umoznéno postupné vristani fibroblastli z okolni tkdné protézy do pleteniny

spolu s postupnym, pomalejsSim odbouravanim kolagenu pseudoadventicie.
Prospivani pokusnych zvirat:

Pooperacéni péce odpovidala schvalenému projektu pokust a zahrnovala zejména podavani latek na

tiSeni bolesti a probiotik na co nejrychlejsi obnoveni normalniho traviciho procesu. Doba podéavani
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byla 3-5 dni. Hojeni ran bylo denn¢ sledovano. Priichodnost protéz byla pravidelné sledovéna
sonograficky. Naprosta vétSina zvifat zvifat se rychle zotavila. V pfipadé Casnych uzavéri
implantovanych protéz jsme pozorovali potiZze s rovnovahou, které mély tendenci se zlepSovat. U
piiblizné tfetiny zvirat nastaly komplikace v poopera¢nim obdobi, predevsim neobnoveni zazivani a
v jednom piipad¢ plicni edém, které vzdor poskytnuté intenzivni péci vedly k pred¢asnému tmrti
a/nebo rozhodnuti k terminaci. Terminovdna byla take zvifata, kde nastal oboustranny uzavér

implantat

Stav protézy po explantaci

Makroskopické nalezy:

Z makroskopického hlediska pseudointima u cévni protezy typu 1 byla dobré kvality po
technologické uprave, kde jsme neshledali vyrazné defekty ¢i jiné nepravidelnosti vhojeni s minimem
ptipadnych nepravidelnych trombd, které vSak nepiisobily omezeni prutoku. Oblast pseudoadventicie
byla velmi dobfe vhojena, bez jakéhokoli infiltratu ¢i zndmek infekce s patrnym proristdnim do
pleten¢ho scaffoldu. Velmi cennym nalezem byla témét nulova neointimalni hyperplasie v oblasti
cévnich anastomoéz, kterda byva Achillovou patou rekonstrukei a kterou mizeme jen velmi tézko
ovlivnit. Tato neointimalni hyperplasie vede k pozvolnému zGzeni v oblasti anastomozy nebo tésné
za ni a tim postupné k uzavéru a selhani cévni rekonstrukce. U naSich protéz z rybiho kolagenu se
tento jev vyskytoval velmi ojedinéle a oblast anastomozy a jejiho blizkého okoli byla obvykle
pfeendotelizovana, bez priikkazu intimalni hyperplasie. VySe uvedené je zcela jist€¢ piiznivym
nalezem, ale z hlediska hemodynamiky a pokracovani vyvoje tohoto prototypu cévni protezy z rybiho
kolagenu tteboniského kapra jsou nejcenéjsi praveé protezy, u nichz vznikly komplikace, které jsme
byly nuceni v pribéhu projektu tesit. Tykaly se jak vlastniho kolagenu, tak i zplisobu pleteni
polyesterové sitky tvofici oblast pseudomedie. Tyto problémy vedly k vylepSeni a dalSimu poznéni

moznosti technologickych tprav jak kolagenu samotného, tak 1 pleteného scaffoldu.

Mikroskopické nalezy:

Prototypy cévnich protéz z rybiho kolagenu tfeboniského kapra byly tvofeny 3 vrstvami: vnitini —
pseudointima, stfedni — pseudomedie a zevni pseudoadventicie. V histologickém vySetfeni je
pseudomedie dobte viditelnd a dobfe morfologicky odlisna vzhledem k svétlolomnému materidlu

kterym je vlakno ze kterého byl upleten scaffold protezy
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Obr.30 A+B: Prazdné prostory na snimku jsou vlakna pletené sitky — pseudomedie — protézy a

\\ @
okolni tkan je pseudointima a pseudomedie tvorend rybim kolagenem.

Vyrobené prototypy cévnich protez z rybiho kolagenu podstoupily i mikro CT vySetfeni, kde je

patrnd struktura tiivrstvé kompozitni kolageni trubice se sttedni vrstvou pleteniny.

Obr. 31: Mikro CT - snimky cévnich protéz.
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Obr. 32: Ukazka mikro-CT 3D vizualizace cévnich protézy

4.3. Explantované cévni protezy — mikroskopické nalezy

Mikroskopické nélezy explantovanych protéz z rybiho kolagenu jsme rozdé€lili do dvou skupin.

Do skupiny A byly zahrnuty explantované cévni protezy z rybiho kolagenu, kde byl pouzit kolagen
typu 1 extrudovany na pleteny scaffold. Kolagen typu 1 jak uvedeno vySe je charakterizovan nizkym
obsahem tuki (5,8% tukl v susin¢) a pomérné vysokym obsahem rybiho kolagenu v susin¢ (80,8%).
Skupina B zahrnovala explantované prototypy cévnich protez, které byly vytvotfeny z kolagenu typu
2. Kolagen typu 2 je charakterizovan vyS§im obsahem tuku v susiné (34,4%) oproti mnozstvi rybiho
kolagenu v susing (57,2%) kolagenni hmoty pouzité k vyrob¢ protézy (tab.:1). Teplota smrsténi byla

u obou skupin srovnatelné s 43,1° C a 43,7° C.

Product A Product B
Dry matter 7% 8%
Collagen in dry matter 81% 57%
Fat in dry matter 6% 34%

Tabulka 4: Slozeni kolagenu A a B
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Pro cévni protezy skupiny B byla charakteristickd lepSi soudrznosti vrstev kompozitni kolageni
trubice, zatimco protezy skupiny A byly tvrdsi, kieh¢i, s neoptimalni soudrznosti vrstev, kdy pii styku
s krvi a uchopu protezy do pinzety dochdzelo pomérné ¢asné k oddelovani se vrstev od pleteného
scaffoldu v misté zat€Zzovani (ichopu pinzetou, Siti, nalozeni svorky).

V kazdé skupin¢ se dv¢ zvitata nezotavila z anestezie z nejasného diivodu a jedno pokusné zviie ve
skupiné A i B bylo terminovano 51. a 5. den z diivodu neprospivani. Ve skupiné A doslo v prvnich
dvou tydnech k uzavéru obou implantovanych cévnich protéz u jednoho zvitete. Ve skupiné B vSak

bylo pozorovano pied¢asné uzavieni obou implantovanych cévnich protéz az u péti zvitat (obr. 3).

Graft patency
100 |,
wll
SD _= | | |
70 |-
5 60
bt BN
s 50 | Group
| — A
O B
a0
20 |- P =.0031
. e 1
10 N | | | | | | |
0 30 =) 90 120 150 180 210
Days after impantation
Number at risk
Group: A
12 8 8 6 6 6 6 2
Group: B
12 2 1 1 1 0 0 0

Obr. 32: Kaplan-Meierova krivka priichodnosti stepii ukazuje jasny rozdil mezi skupinou A a

skupinou B (p = .0031 log-rank test).

Pritok implantovanymi cévnimi protézami z rybiho kolagenu byly srovnatelné u obou skupin 1 mezi
pravou a levou stranou (tabulka 2). Po zlzeni a. carotis na jedné stran¢ PVC paskou se tok
v implantovanych cévnich protezach snizil o 47% u skupiny A a o 71% u skupiny B, ale statisticky

rozdil mezi skupinami nebyl vyznamny (p = 0.28).

65



Flow after Flow

Flow graft after Flow at

Initial placement ligature the end
Group Side [ml/min] [ml/min] P! [ml/min] P!  [ml/min] P!
A Left 350+120 287+113 0.1434 355+¢102  0.42
A Right 309+134 297+118 0.7645 158£159 0.0411 147+10  0.64
B Left 330£170 311+123 0.5674 175 X
B Right 318+137 330+164 0.7719 9729  0.0052 110 X

'paired t-test
Tab. 5: Pritoky pred a po implantaci Stépu po umisteni PVC pasky na pravou a. carotis pro

omezeni priitoku naimplantovanou cévni protézou na konci pokusu.

Histologicka analyza ukdzala, Ze prototypy cévnich protez zrybiho kolagenu, které byly
implantované nejméné po dobu tii tydni, indukovaly vyraznou bunécnou reakci ve vnéjsi vrstvé (obr.

33).

! s TR T ' LNy - ~ B
Obr. 33 A+B: Mikroskopicky obraz (H & E) explantovaného stépu ukazuje: a) plochy s obnazenou
polyesterovou siti ve stredu protézy a b) reakce velkych bunék s krvacenim ve vnéjsi vrstve cévni

protézy u zvirat ve skupiné A, vsechny oznacené hvezdickou.

Explantované cévni protézy skupiny A s vyS$S§im procentem rybiho kolagenu a nizkym
procentem tukd vykazovali relativné rychlé odbourani rybiho kolagenu z intraluminalni strany, kde
byly patrné plochy s obnazenou polyesterovou siti (pleteny scaffold) a to v centralni ¢asti protezy.
Naopak z oblasti anatomoz jak periferni, tak centralni byla patrnd krasna endotelizace smerem ke

stiedu protezy po celém obvodu cévni protézy (obr. 5).
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Obr. 34 A+B+C: Mikroskopicky obraz (H & E) explantovaného Stépu ukazuje: a) plochy s otevirenou
polyesterovou sitovinou ve stiedu, b) intimalni hyperplazii a c) fibrozni zahustovani intimalni vrstvy

smerem k obvodu Stépu indikujici neoendothelizaci u zvirat ve skupiné A, vSechny oznacené

hvézdickou.

U explantovanych cévnich protéz skupiny B bylo patrné vyvynuti silného vldknitého ztlusténi
neointimalni vrstvy (obr 6.). VSechny protézy jak ve skupiné A tak i ve skupiné B vykazovali dobré

znamky vhojeni do okolni tkané

Obr. 35 A+B: Mikroskopicky obraz (H & E) explantovaného Stépu vykazuje znacné vidknité

ztlusténi intimalni vrstvy ve skupiné B oznacené hvézdickou.

Z histologickych vySetteni byla patrna reakce na vnitini vrstvu protezy ve skupiné B, kdy neni jasné,
zdali jde o né&jaky technicky problém pfi technologické upraveé kolagenu pied extruzi, nebo zdali tato
reakce souvisi s vaskularizaci pseudointimy a s obecnou zanétlivou reakci. Zevni vrstva

pseudoadventicie byla u obou skupin snasena ve vSech pripadech dobfe.

.Pseudoadventicie ma taktéz nezastupitelnou roli, jak jiz bylo uvedeno vySe stran vhojovani protézy,

kdy musi umoznit vristani kapilarnich pupent, které jsou velmi citlivé na mechanické piekazky a
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pokud dojde k zastaveni jejich rastu, proteza je zavzata do minimalné vaskularizované tkané, ktera

neni schopna dostatecné odvadét produkty metabolismu.

Ty se poté hromadi v okoli neomedie na coZ se da usuzovat pii histologickém vysSetfeni z pfitomnosti
lipidii v novotvofené cévni stén&. Cim vice lipidii se ve sténé vyskytuje, tim je vyziva zasadngji
postiZzena, a proto byla zevni vrstva upravena tak, aby nepiedstavovala pro vristajici kapilarni pupeny

zadnou prekazku.

Na vySetfovanych histologickych preparatech explantovanych cévnich protéz, které byly
v pokusnych zvifatech vie jak 6 mésict, jsme nikde nezachytili ve stény protézy lipidy coz svédci o
dobrém metabolismu novotvorené cévni stény. Byla zde patrna dobré vaskularizace vSech tii vrstev

coz je ptedpokladem dobré urovné jeji vyzivy.

Obr. 36: Implantovana protéza s vnitini vrstvou — Cervend Sipka bez zanétu, bez tkanové reakce
s hladkym povrchem bez nastenné trombozy. Dalsi, stredni vrstva je tvorena vidkny pleteného
scaffoldu na které je zretelna obrovskobunecna reakce. Tato vrstva je vaskularizovand, kde mezi
vldkny je patrné vazivo s drobnymi tenkosténnymi cévami s erytrocyty (zelena Sipka). Zevni vrstva je

nerozpoznatelnd od bezné vazivove tkane.
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4.4. Vytvoreni finalnich technologii

Protézy byly vyrobeny v rozmérech: vnitini primér 4 a 5 mm, délka 15 a 20cm

1. Kolagenni hmota byla po zachlazeni na 4 °C v uzavieném PE sacku skladovana v chladni¢ce az
do pouziti pro extruzi cévnich protéz

2. Danému mnozstvi kolagenni hmoty rybiho kolagenu jsme upravili koncentraci na potfebnou
hodnotu a do této kolagenni hmoty byly rovnomérné vmiseny farmakologicky u¢inné latky

3. Naspecidlnim extruznim zafizeni, navrzeném doc Krajickem, byly provadény extruze samonosné
kolagenni trubice vySe uvedenych rozmérii. Tuto primdrni vrstvu v kompozitni cévni néhradé
oznacujeme jako ,, pseudointima ,,

4. Tyto kolageni trubice byly suseny pti pokojové teploté do uplného vyschnuti

5. Naslednym krokem bylo navleceni pleteného scaffoldu na tuto vysuSenou kolagenni trubici
pomoci specidlniho zatizeni. Tuto druhou vrstvu oznacujeme jako “pseudomedia“

6. Identickym zplisobem, jak jiz bylo popsano v bodu 2., jsme pfiravili kolagenni hmotu o stejné
koncentraci k vytvoteni zevni vrstvy kompozitni cévni ndhrady

7. NavysuSenou kolagenni trubici s pletenym scaffoldem byla naextrudovéana zevni vrstva kolagenu
z tieboniského kapra. Tuto vrstvu oznacujeme jako “ pseudoadventicia“

8. Tyto kompozitni tiivrstvé kolagenni trubice jsme suSili pii pokojové teploté do uplného
vyschnuti.

9. Nasledné jsme tyto vysuSené kompozitni tiivrstvé trubice podstoupili k aplikaci tvrdidla po
urcitou dobu a po této dob¢ jsme ditkladné prebytek tvrdiciho ¢inidla vymyli.

10. Poté opét tyto kompozitni vytvrzené kolagenni trubice podstoupili suseni pii pokojové teplote.
11. Po vysuSeni byly tyto prototypy cévnich protéz tuhé a museli byt po ur¢itou dobu mekéeny v 1azni
glycerinu pii jeho dané koncentraci.

12. Po zmékceni jsme protézy nastiihali na délky 15 a 20 cm. Tyto délky jsme volili s ohledem na
specifické testy tohoto prototypu cévni protezy a na experimenty ,,in vitro* a ,,in vivo,,.

13. Vytvotené vzorky prototypl cévni protézy byly samostatné zabaleny do dvojitého sterilizacniho
obalu a opatfeny identifikacnim Stitkem, ktery urcoval Sarzi, rozméry, datum vyroby, datum
sterilizace, indikator provedené sterilizace a dalsi informace.

14. Takto zabalené cévni protézy byly odeslany ke sterilizaci. Sterilizace byla na zakladé
ptedchoziho testovani (i s ohledem dal$iho prokroslinkovéni vzorku) zvolena ozafenim pomoci

gamma paprskt v BIOSTER Veverska Bityska.
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Obr. 38: Prototyp cévni protezy z rybiho kolagenu

5. Diskuze

Tato studie ukdzala, Ze rybi kolagen z tfeboniského kapra s niZ§im obsahem tukli pouZivanym v nové
trojvrstevné cévni protéze vede k lepsimu prichodnosti. Cévni protezy jak skupiny A tak skupiny B
vykazovali dobré znamky vhojeni se do okolnich tkéni. Cévni protézy s nizkym obsahem tukt
v extrudovaném kolagenu vykazuji casnéjsi odbourani této kolagenni vrstvy tvotici pseudointimu, a
epitelizaci z periferie, ktera je vSak pomalejsi na dané délce protézy, nez odbourdvani intralumindlni
vrstvy rybiho kolagenu. Po upravé kolagenu této pseudointimy je proces odbourani kolagenu
intraluminalné v ¢asové shod¢ s procesem endotelizace. Pro cévni protézy s vysSSim obsahem tuki

bylo charakteristické vyvinuti silné vldknité intimalni vrstvy a ¢asny uzavér téchto prototypi.
V této studii jsme ukdzali, Ze modifikace jen jednoho kroku, v naSem ptipad¢ zastoupeni Cistého

kolagenu a tukl v kolagenni hmot¢, ze které je provadéna extruze na polyesterovou sitku, ovliviiuje

rovnovahu mezi degradaci kolagenni pseudointimy, neoendotelizaci, proliferaci a hypertrofii této
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vrstvy. Primarni mysSlenka modifikace poméru mezi obsahem kolagenu a zbytkovym tukem byla
snizeni smacivosti vnitini vrstvy, protoze Cisty kolagen je vlastné hemostatickym ¢inidlem. Tato
hypotéza, jak plyne z vysledkti projektu, se vSak nepotvrdila. Podrobna histologicka analyza je pro
vyvoj prototypu protézy z rybiho kolagenu zcela klicova, protoze poukaze na slaba mista, ktera by
mela byt v nasledujicim vyvoji feSena. VySe uvedené histologické nalezy jsou jen ukazkou
z podstatné rozsahlej$iho souboru vysetfeni. Vhojeni cizich téles v organismu je v ptipadé cévnich
protéz komplexnéjsi déj, kde tyto materidly jsou vystaveny riznym docasnym, ale i trvalym vlivim,
jejichz obdoba se jinde v organismu nevyskytuje. Z nasich zkuSenosti vyplyva, ze jakakoli cévni
nahrada ve srovnani s nativni cévou zabezpecCuje prozatim jen mechanickou funkci medie, a to
zejména odolnosti vii¢i krevnimu tlaku, zatim co ostatni vrstvy arteficialni cévni nahrady nesmi
komplikovat proces vhojovani a vzdy vznikaji nebo jsou po implantaci do organismu ovliviiovany
hostitelem. I to byl jeden z diivodii, pro¢ jsme vybrali pravé rybi kolagen a snazili se z néj vyvinout
kolagenni hmotu, ze které byla vytvofena pseudointima a pseudoadventicie, kterd tuto podminku
splinovala. Pro nové se vytvarejici cévni sténu v mist¢ implantované arteficialni cévni ndhrady je
klicové zajisténi vyzivy tkani, kde radidlnimi perfuznimi proudy ziviny pronikaji z lumina protezy
smérem ven a odpadové produkty metabolismu jsou odvadény adventicii. Z téchto divoda byla
navrzZena vnitini vrstva tak, aby tyto déje umoznila, coz v praxi pfedstavovalo spravnou bobtnavost
kolagenu a optimalni porozita pleteného scaffoldu, kterd nevytvaii perfuzni stiny, tedy piekazky

volného pohybu produkti metabolismu a bunek.

6. Zavér

Souhrnem lze fici, ze vyvijenou cévni protézu lze jako kompozitni trubici ,,naprogramovat®
nasledujicimi kroky: 1) volbou vhodné geometrie scaffoldu (velikost ok sitoviny a tloustka vldkna),
2) vhodné zvolenym sendvicovym uspotadanim kompozitni trubice (pozice scaffoldu viici matrici),
3) technologii vyroby kolagennich vrstev nahrady, kdy muize dojit k planované fizené¢ zméné
uspotadani vnitini struktury materidlu, napt. extruzi, s dopadem na fyzikalni vlastnosti, 5) dobou
tvrzeni kolagenni hmoty matrice ndhrady (vznik pfidavnych vazeb mezi kolagennimi vlakny —
crosslink), 6) vhodnym oSetfenim vnitiniho povrchu cévni nahrady ve smyslu nizké trombogenicity
a 7) volbou typu sterilizace hotové cévni protézy (vznik dalSich piidavnych vazeb mezi kolagennimi
vlakny). Experimentalné ziskand data a ovéfeni modelu cévni ndhrady na zvifecim modelu dava

nadgji na budouci pouziti v klinické praxi (Grus T. et al., 2018; Spacek M. et al., 2019).
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Lze konstatovat, Ze byly splnény cile predkladané prace:

1. Vyvoj metodiky k ziskdvani kolagenni hmoty z tuzemskych sladkovodnich ryb, véetné
analyz mechanickych, chemickych a biologickych vlastnosti

2. Vytvoreni nového prototypu sendviCové cévni protézy pro nizké pritoky s pouzitim
kolagenu ze sladkovodnich ryb.

3. Experimentalni ovéfeni nového prototypu cévni protézy na ovéim modelu.

Byl vyvinut zcela novy typ kolagenu ze sladkovodnich ryb — tieboiiského kapra, ktery byl analyzovan
po strance mechanickych, chemickych a biologickych charakteristik. Byla vyvinuta kompozitni
tiivrstevna kolagenni trubice z kolagenu sladkovodnich ryb, ktera v ptipadé naseho projektu plnila
funkci cévni protézy pro nizké priatoky. Tento prototyp cévni protézy z rybiho kolagenu byl Gspésné
implantovan Sestnacti ovcim se sledovanim az 275 dnii. Byly zhodnoceny makroskopické i

mikroskopické nalezy. Vysledky prace byly publikovany v ¢asopisech s IF.

72



7. LITERATURA

Beran M, Drahorad J, Molik P, et al. Site-specific thrombolytic and anticoagulant biomaterials.
Proceedings of AMN7. Int J Nanotechnology 2017;14:31-7.
doi.10.1504/1JNT.2017.082443.

Berglund JD, Mohseni MM, Nerem RM, et al. A biological hybrid model for collagen-based tissue
engineered vascular constructs. Biomaterials 2003;24:1241-54.

Blakemoore AH, Voorhees AB Jr. The use of tubes constructed from vinyon N cloth in bridging
arterial defects; experimental and clinical. Ann Surg. 1954;140:324-34.

Carrel A. Ultimate results of aortic transplantation J Exp Med. 1912;15: 389-92.

Cozza ES, Monticelli O, Cavalleri O, Marosano E. Preparation, characterization, and properties of
nanofibers based on poly(vinylidene fluoride) and polyhedral oligomeric silsesquioxane.
Polymer for Advances Technologies 23 (9): 1252 - 1257 (2012).

Domurado D, Guidoin R, Marois M, Martin L, Gosselin C, Award J. Albuminated dacron protheses
as improved blood vessel substitutes. J Bioeng. 2(1-2):79-91 (1978).

Elshazly T. CHARACTERIZATION OF PVA HYDROGELS WITH REGARDS TO VASCULAR
GRAFT DEVELOPMENT. Thesis. Georgia Institute of Technology 2004.

Fernandes EG, de Queiroz AA, Abraham GA, et al. Antithrombogenic properties of bioconjugate
streptokinase-polyglycerol dendrimers. J Mater Sci Mater Med. 2006;17:105—11. doi:
10.1007/s10856-006-6813-5

Fiorica C, Rigogliuso S, Palumbo FS, Pitarresi G, Giammona G, Ghersi G. A Fibrillar
Biodegradable Scaffold for Blood Vessels Tissue Engineering. CHEMICAL
ENGINEERING TRANSACTIONS 27 (2012).

Greislertt HP, Gosselint C, Rent D, Kangt SS, Kim DU. Biointeractive polymers and tissue
engineered blood vessels. Biomaterials 17: 329-336 (1996).

Heyligers JIMM, Arts CHP, Verhagen HJM, de Groot PG, Moll FL. Improving Small-Diameter
Vascular Grafts: From the Application of an Endothelial Cell Lining to the Construction of a
Tissue-Engineered Blood Vessel. Ann Vasc Surg. 19 (3): 448-56 (2005).

Grus T, Lambert L, Mlcek M, et al. In vivo evaluation of short-term performance of new three-layer
collagen-based vascular graft designed for low-flow peripheral vascular reconstructions.
Biomed Res Int. 2018. doi:10.1155/2018/3519596

Guilbert M, Said G, Happillon T, Untereiner V, Garnotel R, Jeannesson P, Sockalingum GD. Probing
non-enzymatic glycation of type I collagen: a novel approach using Raman and infrared
biophotonic methods. Biochim Biophys Acta, 2013, vol. 1830, pp. 3525-3531.

Hanai K, Takeshita F, Honma K et al. “Atelocollagen-mediated systemic DDS for nucleic acid

medicines,” Annals of the New York Academy of Sciences, vol. 1082, pp. 9—17, 2006.

73



Harrison JH. Synthetic materials as vascular prostheses: II. A comparative study of nylon, dacron,
orlon, ivalon sponge and teflon in large blood vessels with tensile strength studies. The
American Journal of Surgery 95 (1): 16-24 (1958).

Heyligers JMM, Arts CHP, Verhagen HJIM, et al. Improving small-diameter vascular grafts: From
the application of an endothelial cell lining to the construction of a tissue-engineered blood
vessel. Ann Vasc Surg. 2005;19:448—-56.doi. 10.1007/ s10016-005-0026-0.

Huanga Ch, Chena R, Kea Q, Morsic Y, Zhanga K, Mo X. Electrospun collagen—chitosan—TPU
nanofibrous scaffolds for tissue engineered tubular grafts. Colloids and Surfaces B:
Biointerfaces 82: 307-315 (2011).

Chan-Park MB, Shen JY, Cao Y, Xiong Y, Liu Y, Rayatpisheh S, Kang GC, Greisler HP.
Biomimetic control of vascular smooth muscle cell morphology and phenotype for
functional tissue-engineered small-diameter blood vessels. J Biomed Mater Res A. 91 (2):
629-34 (2009).

Chaouat M., Le Visage C., Baille W.E., Escoubet B., Chaubet F., Mateescu M.A., Letourneur D.

A Novel Cross-linked Poly(vinyl alcohol) (PVA) for Vascular Grafts. Adv. Funct. Mater.,
18: 2855-2861 (2008).

Chlupac J, Filova E, Bac¢dkova L. Blood Vessel Replacement: 50 years of Development and Tissue
Engineering Paradigms in Vascular Surgery. Physiol. Res. 58 (Suppl. 2): S119-S139 (2009).

Choi Y-J, Noh I. Media tissue regeneration of the hybrid expanded polytetrafluoroethylene vascular
graft via gelatin coating. Current Applied Physics 5: 463—-467 (2005).

Chung S, Ingle NP , Montero GA, Kim SH, King MW. Bioresorbable elastomeric vascular tissue
engineering scaffolds via melt spinning and electrospinning. Acta Biomaterialia 6: 1958 -
1967 (2010).

Izhar U, Schwalb H, Borman JB, Hellener GR, Hotoveli-Salomon A, Marom G, Stern T, Cohn D.
Novel synthetic selectively degradable vascular prostheses: a preliminary implantation
study. J Surg Res. 95 (2): 152-60 (2001).

Jackson M, Choo LP, Watson PH, Halliday WC. Beware of connective tissue proteins: assignment
and implications of collagen absorptions in infrared spectra of human tissues, Biochim
Biophys Acta, 1995, vol. 1270, pp. 1-6.

Jiang B, Suen R, Wertheim JA, Ameer GA. Targeting heparin to collagen within extracellular matrix
significantly reduces thrombogenicity and improves endothelialization of decellularized
tissus. Biomacromolecules, 2016, vol. 17, pp 3940-3948.

Jiang T, Kumbar SG, Nair LS, Laurencin CT. Biologically active chitosan systems for tissue
engineering and regenerative medicine. Curr Top Med Chem. 8(4):354-64 (2008).

Kaibara M, Kawamoto Y, Yanagida S, Kawakami S. In vitro evaluation of antithrombogenicity of

74



hybrid-type vascular vessel models based on analysis of the mechanism of blood
coagulation. Biomaterials 16: 1229-1234 (1995).

Kakisis JD, Liapis ChD, Breuer Ch, et al. Artificial blood vessel: The Holy Grail of peripheral
vascular surgery. J Vasc Surg. 2005;41:349-54. doi: 10.1016/j. jvs.2004.12.026.

Kakou A, Louis H, Cattan V, Lacolley P, Thornton SN. Correlation between arterial mechanical
properties, vascular biomaterial and tissue engineering. Clin Hemorheol Microcirc. 37 (1-2):
71-5 (2007).

Kannan RY, Salacinski HJ, Butler PE, Hamilton G, Seifalian AM. Current status of prosthetic
bypass grafts: a review. J Biomed Mater Res B Appl Biomater. 74(1):570-81 (2005).

Khan R, Khan MH, Bey A. Use of collagen as an implantable material in the reconstructive
procedures - an overview. Biology and Medicine, 3 (4): 25-32 (2011).

Kizildag N, Yalcin P. AN ALTERNATIVE STRUCTURE FOR USE IN CONSTRUCTION OF
ARTIFICIAL BLOOD VESSELS: ELECTROSPUN NANOWEB. Smartex Research
Journal 1 (1) (2012).

Klemm D, Schumann D, Udhard U, Marsch S. Bacterial synthesized cellulose — artificial blood
vessels for microsurgery. Prog. Polym. Sci. 26: 1561-1603 (2001).

Koens MJW, Faraj KA, Wismans RG, van der Vliet JA, Krasznai AG, Cuijpers VMII, Jansen JA,
Daamen WF, van Kuppevelt TH. Controlled fabrication of triple layered and molecularly
defined collagen/elastin vascular grafts resembling the native blood vessel. Acta
Biomaterialia 6: 4666—4674 (2010).

Kong X, Han B, Li H, Liang Y, Shao K, Liu W. New biodegradable small-diameter artificial
vascular prosthesis: a feasibility study. J Biomed Mater Res A. 100 (6): 1494-504 (2012)

Kunlin J. Venous grafts. J Int Chir. 1953;13:313-9.

Lee CH, Singla A, Lee Y, “Biomedical applications of collagen,” International Journal of
Pharmaceutics, vol. 221, no. 1-2, pp. 1-22, 2001.

Lee LY, Wu SC, Fu SS, Zeng SY, Leong WS, Tan LP. Biodegradable elastomer for soft tissue
engineering. European Polymer Journal 45: 3249-3256 (2009).

Lovett M, Cannizzaro Ch, Daheronc L, Messmera B, Vunjak-Novakovice G, Kaplan DL. Silk
fibroin microtubes for blood vessel engineering. Biomaterials 28 5271-5279 (2007).

Lovett M, Cannizzaro Ch, Vunjak-Novakovic G, Kaplan DL. Gel spinning of silk tubes for tissue
engineering. Biomaterials 29 (35): 4650-7 (2008).

Lovett M, Eng G, Kluge JA, Cannizzaro Ch, Vunjak-Novakovic G, Kaplan DL. Tubular silk
scaffolds for small diameter vascular grafts. Organogenesis 6 (4):217-224 (2010).

Martinez AW, Caves JM, Ravi S, Li W, Chaikof EL. Effects of crosslinking on the mechanical
properties, drug release and cytocompatibility of protein polymers. Acta Biomater. 2014

Jan;10(1):26-33.

75



Mieczkowska A, Aishah Mansur S, Irwin N, Flatt PR, Chappard D, Mabilleau G. Alteration of the
bone tissue material properties in type 1 diabetes mellitus: A Fourier transform infrared
microspectroscopy study. Bone, 2015, vol. 76, pp. 31-39.

Millon IE, Padavan DT, Hamilton AM, Boughner DR, Wan W. Exploring cell compatibility of a
fibronectin-functionalized physically crosslinked poly(vinyl alcohol) hydrogel. J Biomed

Mater Res B Appl Biomater. 100 (1):1-10 (2012).

Miyata T, Taira T, Noishiki Y, “Collagen engineering for biomaterial use,” Clinical Materials, vol.
9, no. 3-4, pp. 139-148, 1992.

Nagai N, Nakayama Y, Zhou Y-M, Takamizawa K, Mori K, Munekata M. “Development of salmon
collagen vascular graft: mechanical and biological properties and preliminary implantation
study,” Journal of Biomedical Materials Research Part B, vol. 87, no. 2, pp. 432-439, 2008.

Nemeno-Guanzon JG, Lee S, Berg JR, Jo YH, Yeo JE, Nam BM, Koh Y-G, Lee JI. Trends in
Tissue Engineering for Blood Vessels. Journal of Biomedicine and Biotechnology 2012.
Article ID 956345.

Nerem RM. Critical issues in vascular tissue engineering. International Congress Series 1262: 122
125 (2004).

Nerem RM. Role of mechanics in vascular tissue engineering. Biorhelogy 40 (1-3): 281-7 (2003).

Nerem RM. Tissue engineering a blood vessel substitute: the role of biomechanics. Yonsei Med J.

41 (6): 735-9 (2000).

Nerem RM., Seliktar D. Vascular tissue engineering. Annu Rev Biomed Eng. 3:225-43 (2001).

Niekraszewicz A, Kucharska M, Kardas I, Szadkowski M. Resorbable Tightening of Blood Vessel
Protheses Prepared from Synthetic Polymers. FIBRES & TEXTILES in Eastern Europe 17
(6): 93-98 (2009).

Patel A, Fine B, Sanding M, Mequanint K. Elastin biosynthesis: The missing link in tissue
engineered blood vessels. Cardiovasc Res 71 (1): 40-49 (2006).

Pati F, Datta P, Adhikari D, Dhara S, Ghosh K, Mohapatra PKD, “Collagen scaffolds derived from
fresh water fish origin and their biocompatibility,” Journal of Biomedical Materials Research

Part A, vol. 100, no. 4, pp. 1068-1079, 2012

Payne KJ, Veis A. Fourier transform IR spectroscopy of collagen and gelatin solutions:
Deconvolution of the Amide I band for conformational studies. Biopolymers, 1988, vol. 27,
pp- 1749— 1760.

Peltola SM, Melchels FP, Grijpma DW, Kellomaki M. A review of rapid prototyping techniques for
tissue engineering purposes. Ann Med. 40(4):268-80 (2008).

Pielesz A. Temperature-dependent FTIR spectra of collagen and protective effect of partially
hydrolysed fucoidan. Spectrochim. Acta A, 2014, vol. 118, pp.287-293.

Prystupa DA, Donald AM. Infrared study of gelatin conformations in gel and sol states. Polymer Gels

76



and Networks, 1996, vol. 4, pp. 87-110.

Rabotyagova OS, Cebe P, Kaplan DL. Collagen Structural Hierarchy and Susceptibility to
Degradation by Ultraviolet Radiation, Mater Sci Eng C, 2008, vol. 28, pp. 1420-1429.

Ravi S, Chaikof EL. Biomaterials for vascular tissue engineering. Regen Med. 5 (1): 107 (2010).

Roll S, Miiller-Nordhorn J, Keil T, Scholz H, Eidt D, Greiner W, Willich SN. Dacron vs. PTFE as
bypass materials in peripheral vascular surgery--systematic review and meta-analysis. BMC
Surg. 8: 22 (2008).

Sano A, Maeda M, Nagahara S et al. “Atelocollagen for protein and gene delivery,” Advanced Drug
Delivery Reviews, vol. 55, no. 12, pp. 1651-1677, 2003.

Sarkar S, Burriesci G, Wojcik A, Aresti N, Hamilton G, Seifalian AM. Manufacture of small calibre
quadruple lamina vascular bypass grafts using a novel automated extrusion-phase-inversion
method and nanocomposite polymer. Journal of Biomechanics 42 (6): 722-730 (2009).

Sarkar S, Salacinskij HJ, Hamilton G, Seifalian AM. The mechanical properties of infrainguinal
vascular bypass grafts: their role in influencing patency. Eur J Vasc Endovasc Surg.
31(6):627-36 (2006).

Sarkar S, Schmitz-Rixen T, Hamilton G, Seifalian AM. Achieving the ideal properties for vascular
bypass grafts using a tissue engineered approach: a review. Med Biol Eng Comput. 45 (4):
327-36 (2007).

Shaikh FM, Callanan A, Kavanagh EG, Burke PE, Grace PA, McGloughlin TM. Fibrin: a natural
biodegradable scaffold in vascular tissue engineering. Cells Tissues Organs 188(4):333-46
(2008).

Schmedlen RH, Elbjeirami WM, Gobin AS, West JL. Tissue engineered small-diameter vascular
grafts. Clin Plast Surg. 30(4):507-17 (2003).

Schneider A, Schwalb H, Vlodavsky TI, Uretzkyn G. An Improved Method of Endothelial Seeding
on Small Caliber Prosthetic Vascular Grafts C ated with Natural Extracellular Matrix.
Clinical Materials 13: 51 — 55 (1993).

Schutte SC, Nerem RM. CHAPTER 11.6.9 BLOOD VESSEL TISSUE ENGINEERING. From:
B.D. Rarner, A.S. Hofman, F.J. Schoen, J.E. Lemons (editors). Biomaterials Science: An
Introduction to Materials in Medicine. Academic Press; 3 edition, January 2013.

Singha K, Trippel MOH, Shields TW, Bernhard VM, Benventune R, Lewis FJ. Reinforced Ivalon
Sponge as an Aortic Prosthesis. Ann Surg. 151 (2): 216-224 (1960).

Skardal A, Zhang J, Prestwich GD. Bioprinting vessel-like constructs using hyaluronan hydrogels
crosslinked with tetrahedral polyethyleneglycol tetracrylates. Biomaterials 31: 6173-6181
(2010).

Son J, Kim G. Three-dimensional plotter technology for fabricating polymeric scaffolds with micro

77



grooved surfaces. J Biomater Sci 20(14):2089-101 (2009).

Solouk A, Cousins BG, Mirzadeh H, Seifalian AM. Application of plasma surface modification
techniques to improve hemocompatibility of vascular grafts: A review. Biotechnol Appl
Biochem. 58(5):311-27 (2011).

Song E, Yeon Kim S, Chun T, Byun H-J, Lee XM. “Collagen scaffolds derived from a marine
source and their biocompatibility,” Biomaterials, vol. 27, no. 15, pp. 2951-2961, 2006.

Stankusa JJ, Solettib L, Fujimoto K, Hongc Y, Vorp DA, Wagner WR. Fabrication of cell
microintegrated blood vessel constructs through electrohydrodynamic atomization.
Biomaterials 28: 2738-2746 (2007).

Sugiura H, Yunoki S, Kondo E, Ikoma T, Tanaka J, Yasuda K. “In vivo biological responses and
bioresorption of tilapia scale collagen as a potential biomaterial,” Journal of Biomaterials
Science, Polymer Edition, vol. 20, no. 10, pp. 1353—-1368, 2009.

Spacek M, Chlup H, Mit4s P, et al. Three-layer collagen-based vascular graft designed for low-flow
peripheral vascular reconstructions. J Appl Biomed. 2019, in press

Tiwari A, Salacinski H, Seifalian AM, Hamilton G. New prostheses for use in bypass grafts with
special emphasis on polyurethanes. Cardiovasc Surg 10(3):191-7 (2002).

Van Aalst M, Eenink MJ, Kruft MA, Van Tuil R.. ABC's of bioabsorption: application of lactide
based polymers in fully resorbable cardiovascular stents. 5 Suppl F:F23-7 Eurolntervention
(2009).

Vaz CM, van Tuijl S, Bouten CVC, Baaijens FPT. Design of scaffolds for blood vessel tissue
engineering using a multi-layering electrospinning technique. Acta Biomaterialia 1: 575—
582 (2005).

Vesely J, Horny L, Chlup H, et al. Constitutive modeling of human saphenous veins at overloading
pressures. ] Mech Behav Biomed Mater. 2015;45:101-8. doi:10.1016/j.jmbbm.2015.01.023

Vesely J, Chlup H, Zitny R, et al. Effect of sterilization on mechanical properties of biological
composite. ECCOMAS Congress 2016 VII European Congress on Computational Methods
in Applied Sciences and Engineering. June 2016

Vrana NE, Cahill PA, McGuinness GB. Endothelialization of PV A/gelatin cryogels for vascular
tissue engineering: effect of disturbed shear stress conditions. J Biomed Mater Res A. 94
(4):1080-90 (2010).

Widmer MS, Gupta PK, Lu L, Meszlenyi RK, Evans GRD, Brandt K, Savel T, Gurlek A, Patrick Jr
ChW, Mikos AG. Manufacture of porous biodegradable polymer conduits by an extrusion
process for guided tissue regeneration. Biomaterials 19: 1945-1955 (1998).

Xiang P, Li M, Zhang Ch-Y, Chenb DL, Zhou Z-H. Cytocompatibility of electrospun
nanofiber tubular scaffolds for small diameter tissue engineering blood vessels. International

Journal of Biological Macromolecules 49 281— 288 (2011).

78



Wissink MJB, Beernink R, Pieper JS, et al. Immobilization of heparin to EDC/NHS-crosslinked
collagen. Characterization and in vitro evaluation. Biomaterials, 2001, vol. 22, pp. 151-163.

Yamada S, Yamamoto K, Tkeda T, Yanagiguchi K, Hayashi Y. “Potency of Fish Collagen as a
Scaffold for Regenerative Medicine,” BioMed Research International, vol. 2014, Article ID
302932, 8 pages

Zavérecna zprava projektu vyzkumu a vyvoje ¢. NT13302 — 4/2012 ,,Optimalizace fyzikalnich

charakteristik cévnich nahrad pro nizké pratoky* 2015, M.Krajicek a kol.

Zaverecna zprava Projektu vyzkumu a vyvoje €. 15 — 27941 A — 4/2015 ,,Vyuziti neantigenniho

rybiho kolagenu pfi konstrukci implantatt a jako nosice 1ékt*“ 2018, T. Grus a kol.

79



8. VLASTNI PUBLIKACNI AKTIVITA

4.1.Publikace se vztahem k tématu dizertacni prace

a) impaktované

. Mitas P, Grus T, Lambert L, Ml¢ek M, Honsova E, Dohnalova M, Suchy T, Burgetova A,

Lindner J, Spaéek M. The influence of purification of carp collagen used in a novel
composite graft with sandwich construction of the wall on its biological properties and graft
patency rates, Physiological Research 68:603-610, 2019, DOI 10.33549/physiolres.934117
IF (2019) = 1.697

Spaéek M, Chlup H, Mitas P, Vesely J, Lambert L, Ml¢ek M, Krajicek M, Lindner J, Grus
T. Three-layer collagen vascular graft designer for low-flow peripheral vascular
reconstructions. Journal of Applied Biomedicine 17:52, 2019, DOI: 10.32725/jab.2019.002
IF=1.783

b) neimpaktované

1.

Mitas P, gpaéek M, Grus T, Chlup H, Ml¢ek M, Lambert L, Krajicek M, Lindner J. Vyvoj
cévni nadhrady pro nizké prutoky — prehled (Development of vascular substitues for low flow
peripheral bypass grafting — review), Rozhledy v chirurgii 2019, 98:233-238,
DOI:10.33699/P1S.2019.98.6.233-238

4.2.Ostatni publikace v ¢asopisech s IF

Spagek M, Jindrak V, Spunda R, Stadler P, Lindner J, Mita$ P, Bélohlavek O. Current
Trends in the Diagnosis of Vascular Prosthesis Infection. Acta Chirurgica Belgica. 2012,
112(6), 405-413. ISSN 0001-5458. IF = 0.359 (2012)

Mitas P, Vejrazka M, Hruby J, gpunda R, Pecha O, Lindner J, Spaéek M. Prediction of
Compartment Syndrome Based on Analysis of Biochemical Parameters. Annals of Vascular
Surgery. 2014, 28(1), 170-177. ISSN 0890-5096. DOI: 10.1016/j.avsg.2012.12.006

IF =1.170 (2014)

Novotny R, Hruby J, Hlubocky J, Mitas P, Brlicova L, ValeSova J, Jandk D, Lindner J.

Giant paratracheal ancient schwannoma in 57-year-old male patient: case report. European
Surgery-Acta Chirurgica Austriaca. 2015, 47(1), 35-38. ISSN 1682-8631. DOL:
10.1007/s10353-014-0287-3 IF = 0.533 (2015)

80


https://doi.org/10.33549/physiolres.934117
https://doi.org/10.1016/j.avsg.2012.12.006
https://doi.org/10.1007/s10353-014-0287-3

10.

Grus T, Lambert L, Banerjee R, Grusova G, Rohn V, Vidim T, Mitas P. Intercondylar
Route of Prosthetic Infragenicular Femoropopliteal Bypass Has Better Primary, Assisted,
and Secondary Patency but Not Limb Salvage Rate Compared to the Medial Route. BioMed
Research International. 2016, (August), nestrankovano. ISSN 2314-6133. DOI:
10.1155/2016/1256414 1F = 2.476 (2016)

Spadek M, Mita$ P, Hruby J, Spunda R, Vejrazka M, Lindner J. Lower extremity acute
compartment syndrome diagnosis - review. European Surgery-Acta Chirurgica Austriaca.
2016, 48(Suppl 3), 188-190. ISSN 1682-8631. DOI: 10.1007/s10353-016-0442-0

IF = 0.287 (2016)

Novotny R, Slizova D, Hlubocky J, Krs O, Spatenka J, Burkert J, Fiala R, Mita§ P, M&ticka

P, Spa¢ek M, Hlubocké Z, Lindner J. Cryopreserved human aortic root allografts arterial
wall: Structural changes occurring during thawing. PLoS One. 2017, 12(4), nestrankovano.

ISSN 1932-6203. DOI: 10.1371/journal.pone.0175007 IF =2.766 (2017)

Novotny R, Hlubocky J, Mitas P, Lindner J. Fibrin sealants in cardiac surgery: The last five
years of their development and application. Advances in Clinical and Experimental
Medicine. 2018, 27(6), 857-862. ISSN 1899-5276. DOI: 10.17219/acem/68981

IF =1.262 (2017)

épaéek M, M¢fticka P, Janousek L, Stadler P, Adamec M, Vlachovsky R, Gurika I, Navratil
P, Thieme F, Mitas P, Spunda R, gpatenka J, Staffa R, Nemec P, Lindner J. Organization

model for allotransplantations of cryopreserved vascular grafts in Czech Republic. Cell and
Tissue Banking. 2018, 19(3), 437-445. ISSN 1389-9333. DOI: 10.1007/s10561-018-9691-4

IF =1.527 (2017)

Novotny R, Slizova D, Hlubocky J, Krs O, gpatenka J, Burkert J, Fiala R, Mitas§ P, Méricka

P, Spa¢ek M, Hlubocké Z, Lindner J. Structural changes arising from different thawing
protocols on cryopreserved human allograft's aortic valve leaflets. Advances in Clinical and
Experimental Medicine. 2018, 27(8), 1033-1036. ISSN 1899-5276. DOLI:
10.17219/acem/73713 TF = 1.262 (2017)

Hartinger J, Novotny R, Bilkova J, Kvasnicka T, Mitas$ P, Sima M, Hlubocky J, Kvasnicka

J, Slanaf O, Lindner J. Role of Dipyrone in the High On-Treatment Platelet Reactivity
amongst Acetylsalicylic Acid-Treated Patients Undergoing Peripheral Artery
Revascularisation. Medical Principles and Practice. 2018, 27(4), 356-361. ISSN 1011-7571.
DOI: 10.1159/000489970 IF =1.536 (2017)

81


https://doi.org/10.1155/2016/1256414
https://doi.org/10.1007/s10353-016-0442-0
https://doi.org/10.1371/journal.pone.0175007
https://doi.org/10.17219/acem/68981
https://doi.org/10.1007/s10561-018-9691-4
https://doi.org/10.17219/acem/73713
https://doi.org/10.1159/000489970

4.3.Publikace bez IF, v ¢asopisech s recenznim Fizenim

10.

1.

Lacina L, Kodet O, Mita$ P, Stork J. Chronicka vendzni insuficience a jeji 1écba. Prakticke
lékarenstvi. 2011, 7(4), 160-165. ISSN 1801-2434.

Paleéek T, Beran S, Smid O, Mita§ P. Subakutni uzavér arteria axillaris, vznikly na
podklad¢é embolizace z tumoru plic prorustajiciho do levé sin€. Cor et Vasa. 2009, 51(2),
136-136. ISSN 0010-8650.

Slais M, Mitas P, Semrad M, Hruby J, Lindner J, Stadler P. Vicenasobna sekvenéni
revaskularizace infrapoplitedlnich tepen pii zachrané kriticky ischemické koncetiny.
Rozhledy v chirurgii. 2010, 89(1), 59-63. ISSN 0035-9351.

Spaéek M, Jindrak V, Stadler P, B&lohlavek O, Baldk J, Mita§ P, Semrad M, Lindner J.
Prispévek k diagnostice infekce cévni protézy. Rozhledy v chirurgii. 2010, 89(1), 33-38.
ISSN 0035-9351.

Spaéek M, Mitas P, Lacina L, Krajsova I, Hodkova G, Salmay M, gpunda R, Brlicova L,
Lindner J. Cytostatickd hypertermické perfuze izolované koncetiny (HILP) ve VFN.
Rozhledy v chirurgii. 2011, 90(1), 62-66. ISSN 0035-9351.

gpaéek M, Petruzelka L, Lacina L, Mitas§ P, Krajsova I, Trnka J, Kubinyi J, Mat&jovsky Z,
Lindner J. Tasonermin jako soucast izolované perfuze koncetin. Farmakoterapie. 2011,
7(5), 498-500. ISSN 1801-12009.

Hruby J, Semrad M, Vidim T, Mitas P, Dostal O, Skalicka L, Lindner J. Vysledky
kombinované chirurgické a endovaskularni 1écby zilniho thoracic outlet syndromu v letech
2000 — 2007 na II. chirurgické klinice VFN a 1. LF UK v Praze. Rozhledy v chirurgii. 2010,
89(1), 69-72. ISSN 0035-9351.

Hruby J, Novotny R, gpaéek M, Mitas P, Hlubocky J, Jandk D, Povysil C, Lindner J.
Surgical extirpation of glomus tumor from rare localization on the upper extremity. Case
Reports in Vascular Medicine. 2013, (Sep 25), nestrankovano. ISSN 2090-6994. DOI:
10.1155/2013/570945

Novotny R, Hlubocky J, Mita§ P, Brlicova L, Lindner J. Aortic Valve Sparing Surgery: The

Use of the Coroneo Extra-Aortic Annuloplasty Ring. Medical Research Archives. 2015, -
(2), nestrankovano. ISSN 0000-0000. DOTI: 10.18103/mra.v0i2.61
Novotny R, Brlicova L, Slavikova M, Valesova J, Mita§ P, Hlubocky J, Lindner J.

Arteriovenous graft used as a vascular access for hemodialysis: 15 years of experience.
Chirurgia. 2015, 28(5), 169-172. ISSN 0394-9508.
Trnka J, gpaéek M, Sirova V, Mita$ P, Hodkova G, Kubinyi J, Spunda R, Lindner J.

Hypertermicka izolovana perfuze koncetin v kombinaci s tasonerminem - technika

82


https://doi.org/10.1155/2013/570945
https://doi.org/10.18103/mra.v0i2.61

12.

13.

14.

15.

16.

17.

18.

19.

monitorovani Uniku perfuzatu. Klinicka onkologie. 2016, 29(5), 375-379. ISSN 0862-495X.
DOI: 10.14735/amko2016375
Novotny R, Slavikova M, Hlubocky J, Mitas P, Hruby J, Lindner J. Basilic Vein

Transposition Used as a Tertiary Vascular Access for Hemodialysis: 15 Years of
Experience. Open Journal of Cardiovascular Surgery [Online]. 2016, 8(February), 1-4.
ISSN 1179-0652. DOI: 10.4137/0JCS.S34837

Novotny R, Lesensky J, Hruby J, Hlubocky J, Mita$ P, Lindner J. Chondrosarcoma

resection followed by a branched crural revascularization of the right calf: Case report. Cor
et Vasa. 2016, 58(5), e470-e473. ISSN 0010-8650. DOI: 10.1016/j.crvasa.2016.02.005
Novotny R, Mitas P, Hlubocky J, Hruby J, Slautin A, gpunda R, Lindner J. Juxtarenal

Modular Aortic Stent Graft Infection Caused by Staphylococcus aureus. Case Reports in
Vascular Medicine [online]. 2016, Neuveden(January), nestrankovano. ISSN 2090-6994.
DOI: 10.1155/2016/7597265

épaéek M, Mitas P, Vo¢ka M, Lacina L, Hodkova G, gpunda R, Kodet O, Krajsova I,

Petruzelka L, Trnka J, Kubinyi J, Matéjovsky Z, Lambert L, Lindner J. Izolovana perfuze
horni koncetiny s TNF-a - dvojita kanylace Zilniho systému. Klinickd onkologie. 2017,

30(3), 213-219. ISSN 0862-495X. DOI: 10.14735/amko2017213

Novotny R, Hlubocky J, Kovarnik T, Mitas§ P, Hlubocka Z, Rulisek J, Giilmez SI, Ghotra
SK, Lindner J. Failed TAVI in TAVI Implantation: TAVI Dislocation Followed by Ensuing
Surgical Graft Resection. Case Reports in Cardiology. 2017, Neuveden(April),
nestrankovano. ISSN 2090-6404. DOI: 10.1155/2017/5086586

Spaéek M, Mitas P, Hruby J, Spunda R, M¢fticka P, Lambert L, Lindner J. Composite

venous allograft for femoro-pedal bypass grafting in critical limb ischaemia. Cor et Vasa.
2018, 60(3), E317-E320. ISSN 0010-8650. DOI: 10.1016/j.crvasa.2017.03.003
Novotny R, Mitas P, Hlubocky J, Hlubocké Z, Lindner J. Surgical resection of occluded

abdominal stent graft followed by aorto-bi-iliac vascular reconstruction with Intergard
Synergy vascular prosthesis. Cor et Vasa. 2018, 60(5), e547-e¢550. ISSN 0010-8650. DOI:
10.1016/j.crvasa.2017.11.003

Grus T, Mitas P, Lukac P, Hruby J, Lindner J, Grusova G, Lambert L. Vétveny pedalni

bypass v 1écbé kritické koncetinové ischemie - zkuSenosti naSeho centra. Rozhledy v

chirurgii. 2018, 97(11), 509-513. ISSN 0035-9351.

83


https://doi.org/10.14735/amko2016375
https://doi.org/10.4137/OJCS.S34837
https://doi.org/10.1016/j.crvasa.2016.02.005
https://doi.org/10.1155/2016/7597265
https://doi.org/10.14735/amko2017213
https://doi.org/10.1155/2017/5086586
https://doi.org/10.1016/j.crvasa.2017.03.003
https://doi.org/10.1016/j.crvasa.2017.11.003

4.4.Kapitola v monografii

1. Zeman M, Krska Z, AntoS F, Cemy J, Dlouhy M, Duda M, Dvofték J, Fik Z, Grus T, Gryga
A, Hlubocky J, Chovanec M, Kral V, Leamerova E, Lindner J, Mazanek J, Michalsky D,
Mita$ P, Pleva L, Schwarzbacherova I, Skéba R, gnajdauf J, gpaéek M, Stulik J, Svéab J,
Tvrdek M, Valenta J. Specialni chirurgie. 3 vyd. Praha: Galén, 2014. 511 s. ISBN 978-80-
7492-128-5.

2. Karetova D, Chochola M, Adla T, Ambroz D, Bélohlavek J, Broulikova A, Bultas J,
Dytrych V, Heller S, Herman J, Hirmerova J, Holy M, Hordkova J, HruSkova Z, Charvat F,
Jansa P, Jirat S, Klika T, Knotkova V, Kral A, Kucera D, Kvasnicka J, Lacman J, Lambert
L, Lindner J, Linhart A, Lubanda J-CM, Malik J, Marek J, Matuska J, Mita§ P, Muchova I,
Musil D, Novotny K, Pavlindk V, Pitha J, Pithova P, PospiSilova A, Prochazka P, Ranna K,
Roc¢ek M, Roztocil K, Rucka D, Spacil J, Staffa R, Stan¢k F, Smid O, Tesaf V, Varejka P,
Vidim T, Vlachovsky R, Zdmec¢nik L, Zeman J, Zogala D. Vaskuldrni medicina. 1 vyd.
Praha: Maxdorf, 2017. 381 s. ISBN 978-80-7345-536-1.

3. Krajsova I, Bauer J, Kodet O, Lacina L, Mitas$ P, Plzadkova Z, Prochdzkova I, Stankova S,
Spacek M, Stork J, Suk J, Sukova T. Maligni kozni nddory: privodce diagnostikou a lécbou
nemelanomovych koznich nadorii a melanomu. 1 vyd. Praha: Mlada fronta, 2017. 287 s.

ISBN 978-80-204-4186-7.

84



9. PRILOHY

Physiol. Res. 68: 603-610, 2019 https:/idot.org/10.3354 % physiolres. 934117

The Influence of Purification of Carp Collagen Used in a Novel
Composite Graft with Sandwich Construction of the Wall on Its
Biological Properties and Graft Patency Rates

P. MITAS", T. GRUS", L. LAMBERT?, M. MLCEK®, H. CHLUP*, E. HONSOVA®,
M. DOHNALOVA!, T. SUCHY®, A. BURGETOVAZ J. LINDNER!, M. SPACEK!
*These authors contributed equally to this paper

Second Department of Surgery - Department of Cardiovascular Surgery, First Faculty of Medicine,
Charles University and General University Hospital, Prague, Czech Republic, Department of
Radiology, First Faculty of Medlcme Charles University and General University Hospital in
Prague, Prague, Czech Republic, Instltute of Physiology, First Faculty of Medicine, Charles
University, Prague, Czech Republic, *Department of Mechanics, Biomechanics and Mechatronics,
Faculty of Mechanical Engineering, Czech Technical University in Prague, Prague, Czech
Republic, Department Pathology, Institute for Clinical and Experimental Medicine, Prague, Czech
Republic, ‘Institute of Rock Structure and Mechanics of the Czech Academy of Sciences, Prague,
Czech Republic.

Received January 12, 2019
Accepted May 2, 2019
Epub Ahead of Print June 6, 2019

Summary Key words
We compared graft outcome between two types of a novel Vascular graft e Collagen e Crosslinking e Extrusion ¢ Compuosite
composite three-layer carp-collagen-coated vascular graft in tube ¢ Patency ¢ Sheep

low-flow conditions in a sheep model. Collagen in group A

underwent more cycles of purification than in group B in order to Corresponding author

increase the ratio between collagen and residual fat. The grafts L. Lambert, Department of Radiology, First Faculty of Medicine,

were implanted end-to-side in both carotid arteries in sheep Charles University and General University Hospital in Prague,

(14 grafts in 7 sheep in group A, 18 grafts in 9 sheep in group B) U Nemocnice 2, 128 08 Prague 2, Czech Republic. Fax: +420

and artificially stenosed on the right side. The flow in the grafts 224963048. E-mail: lambert.lukas@gmail.com
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(p=0.041) after placement of the artificial stenosis in group A,  Inmtroduction

and from 330£164mlfmin to 97+29 ml/min (p=0.0052) in

group B (p=0.27 between the groups). From the five surviving The long-term patency of prosthetic vascular

animals in group A, both grafts occluded in one animal 3 and 14 grafts in the treatment of peripheral arterial disease

days after implantation. In group B, from the six surviving depends on numerous factors including morphology of
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and formation of thick fibrous intimal layer in group B. We  in proximal reconstructions (Chlupac et al. 2009, Grus et

conclude that the ratio between collagen and lipid content in the al 2017).

novel three-layer graft plays a critical role in its patency and Our group has designed and manufactured
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construction of the wall where a polyester mesh is
covered on both sides by collagen prepared from
freshwater fish (Browning et al. 2012, McClure et al
2012, 2014).
immunological properties of carp collagen were tested

Yamada et al Previously, the
and found comparable to or even better than the
commonly used bovine collagen (Duan et al. 2009,
Lambert et al. 2019, Yamamoto et al. 2014). We and
other research groups tested different designs of vascular
grafts with regard to similarity with a native vessel
(Singh et al. 2015, Spacek et al. 2019, Vesely ef al. 2015,
Wise et al. 2011).

Preparation of collagen from a biological
material follows numerous steps that include harvesting,
cleaning, grinding, homogenization, crosslinking, and
sterilization. Each of these steps influences propertics of
the final product. Specifically, crosslinking decreases
compliance and thrombogenicity of the material (Terzi
et al. 2018). The effect of the proportion of collagen and
residual fat content which is influenced by its repeated
dissolution and washing has not been explored yet.

In the present study, we manipulated the residual
fat content in collagen used in this graft to influence its
patency and biological properties that we further tested in
an animal model.

Materials and Methods

This prospective study was approved by the
institutional Animal Care and Use Committee and
conducted in accordance with national Act No 246/1992
Coll. as amended on the protection of animals against
cruglty, that 1s harmonized with the legislation of EU.

Two types of a composite three-layer vascular
graft for low flow conditions with two carp collagen
layers covering polyester mesh from both sides with
an internal diameter of Smm were prepared (Grus et al.
2018, Spacek ef al 2019). The middle layer (Fig. 1) was
knitted from apolyester monofilament (TDA Inc.,
Connenticut, USA) with a diameter of 34 um prepared by
electrospinning on a flat double knitting machine (Faculty
of Textile Engineering, Technical University in Liberec,
Czech Republic) with 16 needles, 32 loops and then
soaked in a solution with 4 g/l AEL (nonionic tenside),
0.5 g/ NaxCO; at 80°C for one hour, washed in
chloroform for one hour, and finally thermally fixed at
160 °C for 10 min (Grus et al. 2018, Spacek et al. 2019).
Mechanical and immunological properties of this graft
have been tested previously (Lambert et al. 2019, Spacek
et al. 2019).

Collagen was extracted from the skin of young
(<2 kg) scaleless carps. The skin was cleaned, frozen,
and minced. This material was repeatedly dissolved in
0.1 M NaOH to remove excessive fat, washed, and again
repeatedly dissolved in 10 % n-butanol, filtered and
washed. The number of dissolution cycles in NaOH was
5 in product A and 3 in product B. Ultimately, collagen
sheets were prepared by crosslinking in formaldehyde for
8 minutes (2.2 % Lyofix CHN) and curing in 20 %
glycerine for 30 min. In the final product, we estimated
the content of dry matter, collagen, and fat, and
measured the heat-shrink temperature. The middle layer
was coated by collagen from both sides by extrusion
creating a three-layer graft. The final product with an
internal diameter of 5 mm was sterilized by gamma
irradiation.

Fig. 1. MicroCT image of the novel three-layer graft.
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Fig. 2. Photograph of the graft (e= 5 mm) before (above) and after (below) implantation. Proximal and distal end of the anastomosis
are marked with arrowheads. Arrow shows the direction of blood flow, Asterisk marks the plastic band used for artificial narrowing.
The perivascular transient-time ultrasonic probe is marked by a chevron.

Table 1. Composition of collagen product A and B used in the inner and auter laver of the graft.

Product A Product B
(lower fat content) (higher fat content)
Dry matter T% 8%
Collagen in dry matter 81% 57%
Fat in dry matter 6% 34 %

The grafis were trimmed to a length of approx. X150™_ Siemens Healthcare, Munich, Germany) and the
15 cm and implanted end-to-side in both carotid arteries  general status of the animals was checked on a regular
in a sheep by two experienced vascular surgeons during  basiz. The animals were terminated when 1) they were
general inhalation anesthesia (Fig. 2). There were not thriving or could not recover from anesthesia,
14 grafts coated with product A implanted in 7 sheep  2) the graft occluded, or 3} after a period of 26 weeks.
{group A) and 18 grafts coated with product B implanted  The grafts were explanted for histological analysis.
in 9 sheep {(group B). The sheep were 6.3£1.0 years old, The specimens were processed with the paraffin
weighted 53414 kg, and 12 (75 %) were ewes. Flow in  technique and stained with hematoxylin and eosin (H&E)
the carotid artery and graft were measured using  with Weigert’s resorcin-fuchsin (elastin).
a perivascular trangient-time ultrasonic probe (Transonic
Inc., Ithaca, NY) before and after implantation. In all Results
animals, the outflow artery was artificially narrowed by
placing a plastic band on one side (Fig. 2) to limit the Product A had higher content of collagen and
flow to 100-150 ml/min, and the flow was re-measured. lower content of fat compared to product B (Table 1)
Postoperatively, all animals were receiving acetylsalicylic =~ The heat-shrink temperature in product A and B was
acid (Anopyrin 100 mg, Zentiva, Czech Republic). The  comparable with 43.1 °C and 43.7 °C, respectively. When
patency of the grafts was assessed by ultrasound {Acuson  handling, product B with higher fat content was more
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compliant with better cohesion of the layers while
product A was tougher, more brittle, with suboptimal
cohesion of the layers.

In each group, two animals did not fully recover
from the anesthesia. One animal in group A and one
animal in group B were terminated at 51 and 5 days for
failure to thrive. In group A, two grafts in one animal
occluded in the first two weeks, but in group B, early
closure was observed in five animals (Fig. 3). The flow
through the graft was comparable between the study
groups and the left and right side (Table 2). After
artificial narrowing, the flow in the graft diminished by
47% in group A and by 71 % in group B, but the
difference between the groups was not significant
{p=0.28). Histological analysis showed that grafts that
were in sitn for at least three weeks induced cellular
reaction in the outer layer. Grafts from group A showed

areas of exposed polyester mesh in the central portion
with signs of patchy to sub-confluent endothelization
towards the periphery (Fig. 4). Graft from group B
developed a thick fibrous intimal layer (Fig. 5).

Discussion

This study showed that the use of carp collagen
with lower fat content (product A) in a novel composite
three-layer graft with sandwich construction of the wall
results in better patency rates. Both collagens showed
tendency to incorporate in the surrounding tissue. Grafts
coated with higher carp collagen content {(product A)
show degradation of the intimal layer and
reendothelization from the periphery while grafts with
higher lipid content (product B) tend to develop a thick
fibrous intimal layer.

Graft patency Fig. 3. Kaplan-Meier plot of
graft patency rates shows clear
difference between group A
(lower fat content collagen) and
group B (higher fat content
T T collagen) with  p=0.0031
according to the logrank test.
E Group
g — A
a M= e B
p=.0017
1 s I 1 1 1 |
30 60 90 120 150 180 210
Days after implantation
Number at risk
Group: A
10 8 8 8 8 8 8 2
Group: B
14 2 1 1 1 0 0 Q

Table 2. Flow rates before and after implantation of the graft, after artificial narrowing of the right side to limit flow through the graft,
and at the end of the experiment in animals with patent grafts. The graft implanted in group A was coated with collagen with lower fat
content (product A) compared to the graft used in group B (see Table 1).

Flow after graft Flow alter Flow at
Flow Initial placement narrowing the end
Group  Side [ml/min] [ml/min] p [ml/min] P [ml/min] P
A Left 350+120 287+113 0.1434 3554102 042
A Right 309+134 297+118 0.7645 158+159 0.0411 147+10 0.64
B Left 330+170 311+123 0.5674 175 X
B Right B3 T 330+164 0.7719 97+29 0.0052 110 X
'paired t-test

88



2019

Carp Collagen in Composite Graft with Sandwich Construction 607

Fig. 4: Microscopic imags (HBE) of an explanted graft shows: a) areas of exposed polyester mesh in the center, b) intimal hyperplasia,
and c) mild flbrous thickening of the intimal layer towards the periphery of the graft indicating necendathelisation in an animal from

group A (lower fat content collagen), all marked by an asterisk.

Fig. 5. Microscopic image (HRE) of an explanted graft shows marked fibrous thickening of the intimal layer in two animals from group
B (higher fat contert collagen), marked by an asterisk.

Prosthetic vascular grafts are an alternative to
autologous grafts if they are not available in sufficient
length or quality. Generally, their long-term performance
is inferior to autologous grafts, but some studies have
shown, that it may be even comparable in proximal
reconstructions (Rychlik et @/, 2014). In our design of
a three-layer vascular graft, we aimed to mimic the
structure of an autologous vessel and approximate its
mechanical and physical properties as much as possible
(Spacek ef al. 2019, Vesely o al 2015). For this, we
tested various constructions of the wvessel wall and
structures of the scaffold in previous studies (Grus et al.
2018, Spacek ¢t al. 2019).

The fabric and construction of a prosthetic
vascular graft has an effect on its long-term patency as
well (Sarkar ef ol 2007). Currently, two types of grafts
are in clinical use: the expanded polytetrafluorethylene
(ePTFE) graft, and knitted grafis made from polyester

89

with several modifications of the graft structure and inner
wall coating. Several graft construction types including
bi- or multi-layered design have been proposed and
investigated even by our research group (Chlupét o al.
2009, Spacek et al. 2019). Coating of the inner layer by
amodified mesh to improve wettability and
neoendothelization of the graft have been proposed and
tested in animal models but were not used in patients
(Crus et a/ 2018). In this study, we showed, that
modification of asingle step in purification of the
collagen impacts the balance between degradation of the
artificial intima, neoendothelization, and proliferation and
hypertrophy of this layer. The primary idea of modifying
the ratio between the collagen content and residual fat
was to decrease wettability of the inner layer because
pure collagen is a hemostatic agent.

As Zilla et al. (Zilla e o/, 2007) indicated, the
mgrowth of the intima from the native vessel to the
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periphery of the graft is not as desirable as transmural
reendothelization along the whole length of the graft. In
group A (lower fat content in collagen), we observed the
first pattern. In group B, we believe that the latter
phenomenon prevailed, but it was too intense that it
resulted in stenosis and ultimately occlusion of the vessel.
The residual fat content in the collagen layer, which was
higher in group B, may dissolve from the mesh, which
results in rarefaction of the inner layer, increased
porosity, and throughput. We assume that accelerated
release of the fat from the inner layer in group B resulted
in increased porosity and exposure of collagen fibers and
thus increased adhesion of fibrin and platelets forming
a thick neointimal fibrinous layer.

Mechanical properties of a vascular graft in
terms of handling and constructing an anastomosis are
important. We noted that product B with higher fat
content was easier to handle due to its better compliance
and cohesion of the layers, but this also resulted in greater
tortuosity and propensity to kinking. Product A with
lower fat content was more difficult to suture, and
attention had to be paid not to dissociate its layers, but its
shape was more stable.

Extracted carp collagen has a heat-shrink
temperature about 20 °C which increases with cross-
linking, in our study to 43 °C. Normal body temperature
of a sheep is 39 °C which is close to this temperature and
this also may have had impact on the stability of the
collagen layer, its wettability, thrombogenicity, porosity,
and throughput, which should not exceed 3.000
mlmin/em*120 mmHg. Further design of the graft
therefore would need to address this 1ssue by longer time
for cross-linking (Vesely et al 2015). It should be noted
that sterilization by gamma rays increases the
crosslinking rate (Matuska and McFetridge 2015).
Crosslinking increases stiffness of the material and has
another side effect of changing the epitopes of the
collagen macromolecule that are responsible for its
hemostatic properties and therefore may contribute to
decreased thrombogenicity (Chan and Leong 2008, Terzi
etal 2018, Wise et al. 2011). Also, formaldehyde should
be replaced by a different non-carcinogenic crosslinking
agent, when used in humans.

The outer layer plays a role in incorporation of
the graft into the surrounding structures. In our study, the
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manipulated properties of the collagen showed little
influence on cellular migration into the outer artificial
collagen layer.

Apart from graft type, there are several factors
known to influence long term patency of the
reconstruction. Previously, our group and others have
demonstrated the favorable effect of constructing
an anastomosis with an acute angle, or the choice of the
graft diameter similar or slightly greater than the target
artery (Grus ef al. 2009, Grus et al 2016a, Grus et al
2016b). In our experiment, we constructed a graft with
a diameter of Smm, which is similar to that of the carotid
artery in a sheep. However, experimental manipulation of
the flow could have tipped the balance towards lower
wall shear stress and increased thrombogenicity (Zhou
et al. 2014). On the other hand, increased wall shear
stress may accelerate degradation of the inner layer and
impede formation of the neointima. The anastomosis
undergoes remodeling that promotes laminar flow in the
first postoperative months as well (Grusova et al. 2018).

This study has several limitations. Firstly, the
number of surviving ammals especially in group B
(higher fat content) was small. Secondly, the flow on the
artificially stenosed side in group B was slightly, albeit
not significantly, smaller. Thirdly, the experiment was
carried out on an animal model and its results cannot be
fully translated to human patients. Further study with
longer follow-up is warranted to assess graft patency in
long-term.

Conclusions

This study showed that modification of the fat
content of collagen used in the outer and inner layer of
anovel composite three-layer vascular graft plays
a critical role in its patency and structural changes in the

intimal layer.
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Abstract

Introduction: The aim of this study was to develop a prototype of an artificial blood vessel which has similar mechanical properties to a
human saphenous vein graft and to experimentally verify the function of the prosthesis via ovine carotid bypass implantation.

Material and methods: The prototype of an artificial graft prosthesis for low flow was developed and manufactured from a collagenous
matrix and reinforcing polyester mesh, We compared the results of both the pressurisation and the mechanical stress evaluation tests of
VSM with four types of hybrid vascular graft. The most similar graft (type II} was chosen for the first ovine model implantation.

Results: Dominant behavior e.g. mechanical response of VSM graft in plots of circumferential and axial stress during loading is observed
in circumferential direction. Average results of used VSM showed area of ideal mechanical response and the properties of artificial blood
vessels were fitted into this area. Developed graft remained patent after 161 days of follow up in ovine model.

Conclusions: The mechanical properties of the graft were designed and adjusted to be similar to the behaviour of human saphenous veins.
This approach showed promising results and enhanced the final performance of the prosthesis.

Keywords: Collagen-based vascular graft; Low-flow peripheral vascular reconstruction; Artificial blood vessel; Human saphenous vein;
Inflation-extension test

factured from different materials such as PTFE {expanded

Introduction polytetrafiuorethylene), Dacron etc., are available to be used
in different anatomical areas of the human body {(Ambler and
Cne of the foundaticns of vascular reconstructive surgery is Twine, 2018; Wang et al., 2007).
the blood vessel graft. Arterial allotransplants were first used One of the biggest disadvantages of a prosthesis is its low
for aneurysm surgery on the abdominal aorta. After a short patency when it is used for low flow reconstructions (Kannan
period it was observed that, because of immunologically driv- et al,, 2005). These limitations could be found in cases of flow
en degenerative changes, the grafts became closed or a rupture lower than 100-200 ml per minute. The second drawback is
occurred. In the early fifties (Kunlin, 1953) the use of auto- the sensitivity of polyester fibre towards infection.
transplant from saphenous vein (VSM) was favoured. Since Experience shows that their mechanical properties are cru-
then, the saphenous vein is most often used as an arterial by- cial characteristics (Horny et al., 2014) of vein autotransplants
pass graft in coronary artery bypass surgery and, of course, in used for low flow bypass. They are capable of creating a perfect
cases of below-knee arterial reconstruction. However, the use anastomosis and also allow the graft to become adapted to the
of VSM is for some patients limited by its dimensions, avail- pressure and flow conditions in the arterial system. Therefore,
ability or pathology. An artificial graft may be a selution for the aim of artificial blood vessel development was to mimic the
these patients. The first prosthesis was manufactured in 1954 mechanical behaviour of saphenous vein grafts (Vesely et al,,
from synthetic fibres using textile procedures (Blakemore and 2015a). The human saphenous veins were tested in order to
Voorhees, 1954). Since that time, dynamic development has determine the ideal range of mechanical properties which the
been observed in this area. Currently, artificial grafts manu- prosthesis characteristics should fit. The properties of artificial
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graft were then tested and tuned, including the influence of
sterilisation process.

The aim of this study was to develop a prototype of an ar-
tificial blood vessel which has mechanical properties similar to
saphenous veins grafts (Singh et al,, 2015) and experimentally
verify the function of the prosthesis using implantation into
a sheep model. The authors aimed to create an ideal bypass
graft for arterial bypass surgery, best resembling the mechan-
ical properties to a human vernious graft, which to date is the
best graft available in human reconstructive vascular surgery.
Arterial grafts used in cardiac surgery with excellent results
are limited by their length (up to 15-20 cm), and they are not
sufficient for use in infrainguinal bypass surgery in patients
presenting with critical limb ischaemia,

Material and methods

Human saphenous veins

Samples of human great saphenous vein (5V) were collected
either during coronary-artery bypass surgery conducted at the
General University Hospital in Prague (obtained with informed
consent) or during autopsies conducted at the Department of
Forensic Medicine of the Third Faculty of Medicine of Charles
University in Prague. The experimental protocol was approved
by the institutional Ethical Committees. Eleven samples were
tested within 72 hours after excision (mean + 5D; age 62 £ 8.2;
Smale and 2 female; & samples from surgeryand 3 from cadav-
ers). The obtained mechanical response of the veins was used
to determine a reference range within which the response of
artificial prosthesis should fall (Vesely et al., 2015a).

Matrix for artificial blood vessel

Eleven different polyvinyl alcohol (PVA) preparations in total
were tested. The preparations differed in molecular weight,
level of hydrolysis, branching, etc. The PVA was then mixed
in different ratios with denatured and native collagen type |
(VUP Brno) and gelatin (GS382, gelatin from bovine skin,
225 g Bloom, Type B, Sigma-Aldrich). The first selection pro-
cess was performed using tests of the mechanical properties,
grade of homogeneity, and solubility. Finally, the blend of de-
natured collagen and PVA (average Mw 130,000, 99 + % hy-
drolysed, Sigma-Aldrich) showed the best properties and was
chozen for the next steps of development. Glycerol was used

as a plasticiser of the blends. Hydrogels of these blends can
mimic the structure of native blood vessels and have a better
mechanical strength than laboratory derived collagen. These
samples are insoluble in water (because of their relatively high
molecular weight) without additional cross-linking process.
The mechanical properties of these specimens were evaluated
using uniaxial tensile tests (Horny et al,, 2014 ).

Artificial blood vessel

The developed artificial blood vessel iz 2 hybrid composite, as
this arrangement has already been proven as advantagecus
aver others (de Valence et al, 2012}, 4 mesh from mono-
philic polyester fibres was used as a scaffold (made in-house).
The blend of denaturated collagen and PVA was used as a ma-
trix. The scaffold mesh was integrated into the matriz using
extrusion process. The procedure allows for the creation of a
prosthesis with different sandwich arrangement (different
position of the scaffold in the matriz, different thickness of
matrixz). The created tubular samples were dried and sterilized
by gamma irradiation using standard medical procedures. All
of the manufactured prostheses were sterilised by 28 kGy of
gamma radiation.

The mechanical properties of the prosthesis were given by
its internal composition. Four different arrangements of artifi-
cial blood vessel were tested (Fig. 1). Type | was manufactured
from the collagenious matrix only (without the reinforcement
of polyester mesh). The polyester mesh was placed on the out-
er diameter of the specimen for the type II. Type III and IV
had the mesh integrated inside the collagenous matrix. For the
type I1I the outer layer was thinner than the inner one (ratio
of 40 : 80 percent), Type [V was arranged in the opposite way,
with the inner layer being thinner than the outer one.

Pressurisation tests

Both the human saphenous vein and the artificial blood ves-
sel samples were tested using the inflation-extension test, The
mechanical response of the prosthesis was adjusted to mimic
the behaviour of native weins. This test was chosen because
the filling of the specimen is similar to physiclogical filling of
blood veszels.

Each specimen was marked with a black liquid eye-liner,
cannulated at one end, hung vertically in the experimental
setup (Fig. 2) and pressurised by a motorized syringe up to ap-
prox. 20 kPa (150 mmHg). The prostheses were expanded to a

w

Fig. 1. Different types of manufactured and tested artificial blood vessel samples.
Blue - reinforcing polyester mesh, green — outerlayer of collagenous matriz, orange — inner layer of collagenous matrix (for colour resalution sez the on-line

edition).
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pressure which was approx. 5 times higher than the veins in
order to confirm and verify the safety of their construction.
The speed of the syringe piston was 0.1 mm/s. The intralumi-
nal pressure was monitored by a pressure transducer (Cressto
s.r.0, Czech Republic). The deformed geometry was recorded
by a CCD camera (Dantec Dynamics, Skovlunde, Denmark).
In the data post-processing, changes in the length between
the black marks (Fig. 1) and average changes in the silhouette
between markers were determined by an edge detection algo-

rithm in Matlab (MathWorks, MA, USA). The obtained data
were used to compute deformations in the axial and circum-
ferential direction. The experiments were performed at room
temperature (22 °C). Prior to mechanical testing, two rings
were cut out of the sample at both ends, and the mean ref-
erence dimensions of the samples (external radius, thickness)
were determined by means of image analysis of digital photo-
graphs (Nis-Elements, Nikon Instruments Inc., NY, USA).

Fig. 2. Inflation test set-up: 1, sample; 2, pressure transducer; 3, CCD camera system; 4, pulsator, 5, measuring and controlling PC.
Lett: Photograph of the sample in front of contrasting background from CCD camera. Black marks were used to evaluate the longitudinal deformation

of the sample.

Mechanical stress evaluation

The samples were considered to be incompressible cylindrical
thin-walled tubes. The kinematics of the experiment was mod-
elled as simultaneous inflation and extension. The longitudi-
nal (A and circumferential (A,) stretch ratios were computed
using the same equations as in previous papers (Vesely et al.,
2014; 2015a, b). Using the incompressibility condition, rela-
tionship for stretch and conditions of equilibrium forces in the
axial direction, the Laplace equation can be rewritten in form
(1) and (2).

TP _ RAPAp _ Rlz,+1)%(e,+1p
n H

G-D
prR? — 5,2nRh = Og, = o

To =

@

@

In (1), H is the reference thickness of the sample.

Evaluation of prosthesis in the animal model

The best mechanical performance was achieved by prosthesis
type I1. The prosthesis was implanted as an end-to-side graft
(bypass) to ovine right carotid artery, which was ligated be-
fore bypassing. We administered standard perioperative drugs
including Acetylsalitic acid, which was given for the first sev-
en days following the operation (Anopyrin 100 mg, Zentiva,
Czech Republic). The sample was explanted after 161 days and
a macroscopic evaluation was performed.
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Results

Diameters of VSM and SCT

The inner diameter of the tubes (SCT) was between 5.5—
6.0 mm. The approximate wall thickness of the tubes was
0.56 mm in VSM and 0.41 mm in SCT (Table 1 and Table 2).

Table 1. Diameters of the sandwich collagen tubes

Sample Reger (mmy) Rser (mm}) Hiey (mm)
typel o 3.01 0.40
type II-1 3.24 3.03 0.43
typeI1-2 Za27 3.10 0.34
type I11-1 3.49 3.30 0.39
type I11-2 3.50 3.34 0.31
type IV-1 3.45 3.18 0.54
type IV-2 3.46 3.23 0.45
mean 3.37 3.17 041
SD 0.13 0.13 0.08

SCT - sandwich collagen tube, Reg-r — external radius of SCT, Rger —
mean radius of SCT, Hgqp - thickness of SCT.
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Table 2. Cameters of the saphenous vein grafts samples

Sample Age Sex  Reygy Rysnr Hyeng Sample
(years) (mm)  {mm) (mm) of

VSM1 63 M 289 3.31 0.83 operation
VM2 69 M 114 1.44 0.59 operation
ViM3 63 M 205 2.43 0.76 operation
V4 60 M 1.80 2.07 063 operation
VEMS e M 1.98 227 0.57 operation
VEME 50 M 233 2.62 0.57 operation
VSM7 60 M 1.92 2.18 0.47 operation
VSME 49 F 1.86 2.08 0.39 operation
VSM9 72 E 178 214 0.71 cadaver
VSM10 60 M 092 1.08 0.28 cadaver
VsM11 60 M 214 2.35 042 cadaver
Mean 62 1.89 2.17 0.56

SD 8 0.53 0.58 0.17

VEM —vena saphena magna, Reyg, —external radius of VEM, Ry —
mean radius of VSM, Hygyy - thickness of V3M.

Pressurisation tests of saphenous veins

The mechanical properties of human saphenous vein samples,
curves stress-deformation, in the circumferential and axial di-
rections are shown in Fig. 3 and Fig. 4, respectively.

It was observed that the deformation in circumferential di-
rection is approx. 10 times higher than in the longitudinal di-
rection. These findings lead to the assumptions that the dom-
inant behaviour is ohserved in the circumferential direction.
Therefore, in Fig. 3, the range of ideal mechanical response
was created and the properties of artificdal blood vessels were
adjusted to fall within this range. In order to compare the me-
chanical response with the response of alternative vascular
substitutes, the samples of YSM 1 and VSM 4 (healthy typical
saphenous vein grafts) were used as representatives - Fig. 3.
They were placed in the middle of all the tested examples and
the age of donors was very close to the median of age of all
tested donors, as well.
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circumferential stress co [kPa]

=]

0.06

0.09
circumferential deformation go [1]

0.12 0.18

Fig. Ba. Stress-strain curve for human saphencus veins in the
circumferential direction. The area of mechanical behavior into which the
response of prosthesis was fitted is shown

Pressurisation tests of artificial blood vessels
The mechanical response of the prosthesis samples is shown
in Fig. 4 and Fig. 5. Type Lis a simple collagenous tube with
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unacceptable deformation under low pressure. Type Il shows a
non-linear stress-deformation dependence which corresponds
best to the reaction demonstrated by a vein. Type III and IV
were more rigid, and this characteristic does not allow physio-
logical pulse wave propagation.

VSM9

axial stress oz [kPa]

-0.02

-0.01 0 0.01 0.02 0.03

axial deformation & 1]

Fig. 3b. Stress-strain curve for human saphenous veins in the axial
direction. ¥5M 1 and VSM 4 are representative characteristics of healthy
v. saphena magna (they did not show any type of degeneration and were
retrieved from healthy donors of mean age 62 + 8 years). The area of
mechanical behaviour is between characteristics of examples VSM 6 and
VSM 3 (VSM 3). The nearest behaviour was seen in type Il prosthesis.
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Fig. 4. Stress-strain curves in the circumferential direction for prosthesis
with different internal arrangement
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Model

The first experimental implantation of the newly designed vas-
cular prosthetic graft was carried out on an ovine model in the
form of a carotid bypass (Fig. 6). The operation time was 3.4
hours, and the animal did not experience any perioperative
complications or wound healing issues. The blood flow after
sling placement was 145 ml/min. Explantation of the patent
graft was made on post-operative day 161. The graft after re-
moval was free of thrombi, with no signs of stenosis or any
type of degeneration, including aneurysm formation.

Fig. 6. The implantation of prosthesis into the ovine carotid artery
and the condition after 161 days is shown. A, proximal and distal
anastomosis End-to-5ide, ligation of carotid artery; B, explantation of
patent graft; €, flow measurement; D, ne macroscopic signs of intimal
hyperplasia after 161 days.

Discussion

Collagen is the most abundant biclogical material used for
tissue engineering. It is the basic constituent of skin, bones,
ligaments and connective tissues. Collagen-based biomateri-
als have been studied extensively for a variety of biomedical
applications including dialysis membranes, wound dressings
and artificial skin (Khan et al., 2011; Ravi and Chaikof, 2010;
Sarkar et al., 2007). Although native collagen possesses a high
tensile strength, the chemical treatment necessary for isola-
tion makes the mechanical properties of reconstituted colla-
gen very poor. A possible means to circumvent the problem is
to reinforce the natural polymer matrix with a synthetic PVA
polymer. The biggest advantages of PVAs are their mechanical
performance, low price, and easy method of creating fibres.
The non-antigenicity, non-toxicity, non-carcinogenidty, and
non-allergy of this material has been repeatedly proven and
therefore it is one of the main constituents used in the pros-
thesis manufacture process (Vesely et al., 2015b).

The high porosity of the inner layer reduces graft compli-
ance due to fibrovascular infiltration of the wall, and the low
porosity impedes the formation of the necintimal lining (Wil-
liams et al., 2011). The coating of the inner layer with an en-
dothelial cell lining (endothelisation) generally improves the
durability of prosthetic vascular grafts and can be further facil-
itated by modifying the epitopes of the surface and tissue engi-
neering (Heyligers et al,, 2005). During graft development, the
thickness of the fibres and polyester mesh manufacturing were
chosen in order to not influence the perfusion of the nutrients
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from the lumen to the outer layer of the graft (to avoid perfu-
sion shadows). The unique extrusion process, performed on a
special extrusion machine, allowed for the mesh integration
into a homogenous matrix. The advantage of this processis, in
terms of resistance to longitudinal dissection, a probably high-
er resistance to infection due to protection of the prosthetic
scaffold from first time-contact with bacteria during implan-
tation. The pressure wave distribution also seems to he more
physiclogical in developer type 1l of the prosthesis. The theo-
retical advantages of our prosthesis over those already clinical-
ly used are mainly its compliance and the possibility for amore
physiclogical distribution of the pressure wave. In our opin-
ion, the graft exhibits a type of bicintegration into the sur-
rounding tissue, which is a major clinical sign of the absence
of infection. This bicintegration was clearly visible during the
explantation surgery.

The prosthesis created from different layers could he pro-
grammed in its mechanical properties (Greenwald and Berry,
2000). Three processes are controlled in order to obtain the
desired mechanical response. The first is the quality and me-
chanical performance of the collagenous matrix (the amount
of collagen and PVA in the blend) (Vesely et al., 2015c¢). The
second is the geometry of the polyester mesh (mesh size, fibre
diameter, amount of fibres), and the third is the sandwich ar-
rangement of the prosthesis layers. This study proved that the
integration of the polyester mesh showed a significant influ-
ence on the final mechanical properties. Tests showed that the
thicker the outer layer of prosthesis, the more compliant the
whole structure is (Fig. 4). The arrangement of type Il was, for
the physiological filling, closest to the desired range of values
set by the behaviour of veins (Fig. 4). Contrary to that, type [V
showed very rigid behaviour. It should also be mentioned that
the response of saphenous veins is highly nonlinear (Fig. 3).
The same trend was again achieved by graft type II (Fig, 4).

To date there are three main drawbacks of currently used
vascular prostheses — poor mechanical properties {compliance
mismatch leading to intimal hyperplasia), susceptibility to
infection, and poor hemocompatibility (thrombogenicity) re-
sulting from the absence of an endothelial layer - the aim of
this study is to address these mechanical properties.

The limitation of this study, however, is that it addresses
only one of the parameters of vascular prostheses develop-
ment and not the others. Other potential limitations include
the fact that so far only the first, animal implantation was car-
ried out and also the fact that the numbher of the performed
measurements is relatively limited, although the dataset is
rather unique. In our study we did not seed endothelial cells
prior to implantation. Potential post-implant endothelialisa-
tion of our grafts is a topic for future research.

The effort to mimic the physiological behaviour of saphe-
nous veins has shown to be a good strategy in the artificial
blood vessel development process. Further testing in animal
models and future clinical study, as well as necessary detailed
histologic studies, will fully test the artificial graft proper func-
tHon.

Conclusions

We designed an artificial blood vessel as a hybrid composite,
where a mesh from monephilic polyester fibres was used as a
scaffold and a blend of denaturated collagen and PVA was used
as a matrix. The scaffold mesh was integrated into the matrix
using an extrusion process. The mechanical properties of the
prosthesis were tested in four different arrangements. The
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dominant behaviour of the human saphenous vein graft was
in the circumferential direction.

We compared the results of the pressurisation and me-
chanical stress evaluation tests of the human saphenous vein
graft with four types of hybrid vascular graft. The graft which
best resembled the mechanical properties of human saphen-
ous vein graft was chosen for the first in-vive implantation,
which was successful. The graft remained fully patent as a ca-
rotid bypass after 161 days of follow up in the ovine model and
shoved no signs of degeneration after remowal.
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Souhrn

Vyvoj cévni ndhrady pro nizké pritoky je aktualni otézkou. Autofi predstavuji vlastni model hledanivyvoje ndhrady optimalnich vlastnosti, které
vychazeji z myslenky pfevzeti charakteristiky biologického modelu - veny sapheny, a naprogramovani téchto vlastnosti do modelu konstru-
ované nahrady. Predstavovana cévni nahrada se sklada ze tif ¢asti — nevstiebatelného scaffoldu piedstavujiciho medii a dvou vstiebatelnych
kolagennich vrstev — pseudointimy a pseudoadventicie. Autofi predstavuji zakladni metody fyzikélniho testovani (inflacné-extenzni test), stejné
Jjako dalsi postupy, které ovliviiujl kone¢né viastnosti vyvijené protézy. Mezi takové patfi tvrzeni kolagenu, antitrombogenni o3etfeni vnitintho
povrchu cévni ndhrady a pouziti metody sterilizace, Testovany prototyp byl Gspésné ovéfen implantaci na ovéim modelu.

Klicovd slova: cévni nghrada pro nizké pritoky — fyzikalni testovani

Summary
Development of vascular substitutes for low-flow peripheral bypass grafting — a review
P. Mitas, M. Spacek, T. Grus, H. Chlup, M. Micek, L. Lambert, M. Krajicek, J. Lindner

The development of a low-flow vascular prosthesis is a very topical issue. The authors present a pathway for the development of a prosthesis
with optimal properties based on the idea of mimicking the characteristics of a biological model (saphenous vein graft) and programming
these properties in the model of the prosthetic substitute. The vascular prosthesis presented consists of three layers — a non-absorbable scaffold
representing vascular “media’ and two absorbable collagen layers — pseudointima and pseudoadventitia. The basic methods of physical testing
are presented - the single axis stretch test and inflation-extension test, as well as other procedures that affect the final properties. These include
collagen curing, antithrombotic treatment of the inner layer and the use of sterilization methods. The designed new graft was successfully im-
planted in an ovine model.

Keywords: vascular substitutes for low-flow peripheral bypass grafting — testing

Rozhi Chir 2019:98:233-238
doi:10.33699/P15.2019.98.6.233-238

uvoD tuto dobu pfetrvévala snaha vytvofit um&lou cévni na-
hradu, coz se podafilo v roce 1954, kdy Voorhes a spol.
Jednim z pilifh rekonstrukéni cévni chirurgie jsou publikovali zkusenosti s porézni cévni ndhradou vytvo-
cévni nahrady. Snaha o jejich nalezeni se datuje jiz do fenou textilnim zplsobem ze syntetickych vlaken [3].
druhé poloviny devatenactého stoleti. Za zasadni pfi- Tento zakladni prilom byl nésledovan dynamickym vy-
spévek v této oblasti (cévni steh) byl Carrel v roce 1912 vojem a konstrukei Skély cévnich protéz z rdznych ma-
ocenén Nobelovou cenou [1]. Prvni pokusy s cévni teridld, riznych charakteristik a rozmé&rd, takze je bylo
rekonstrukei byly vynuceny véleénymi zran&nimi, ale mozno pouzit téméf ve viech anatemickych oblastech
po skonceni druhé svétové valky se jiz rekonstrukeni tepenného systému.
cévni chirurgie zacala rozvijet jako samostatny cbor. Obecnou nevyhodou cévnich protéz je nizka pri-
Jako prvni nahrady se zalaly pouZivat tepenné alo- chodnost v pfipadé nizkého pratoku rekonstrukee, li-
transplantéty a nej¢astéjsi indikaci vykonu byly vyduté, mitem jsou pritoky nizsi nez 100-200 ml/min. Druhou
zejména na bfisni aort&. Pomérné brzy se viak zacaly zédsadni nevyhodou je citlivost polyesterového vidk-
objevovat problémy v disledku imunologicky vyvola- na vuci infekci. Na zakladé dlouhodobych zkusenosti
nych zmén —rejekce, s uzadvérem nebo fatalni rupturou. s cévnimi nahradami vychazeji autofi z pfedstavy, ze
V roce 1952 publikoval Kunlin [2] Gspéch pfi pouziti klicovou charakteristikou pro Gspéch Zilntho auto-
vlastni Zily nemocného (vena saphena magna) k tepen- transplantatu v tepennych oblastech s nizkym pritokem
né rekonstrukci. Dednes zlstava Zilnf autotransplantat jsou jeji fyzikdIni vlastnosti, které umoznuji dokonalé
jednou z nejlepsich nahrad. Jeho vyuZiti je v8ak limito- technické provedeni anastoméz a 672 umoZtiuji ndhradé
véno kvalitou a dostupnosti u fady nemocnych. Celou pfizpdsobit se pritokovym a tlakovym pomérim
Rozhledy v chirurgii 2019, roc. 98, &. 6 233
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v rekonstruovaném tepanném dseku [4-8]. PfibliZowani
vlastnosti syrtetickych cévnich ndhrad biclogickym
autolognim materialim je tedy jadnou z moinych cest

Vo8,

Vlastni koncapce cévni nahrady

Céwni nahrada je konstruowanajako kompozitni pod-
dand trubice s tfivrstvou sendvilové uspofadanou sté-
nou — sestavajici z prostiedni nevstfebatelné porézni
wrstvy — tZw, scaffeld — a dwou watfebatalnych wretew
z biologickéha materialu - zevnia vhnitfni, v, peeudo-
intima a pseudoacventicie [9]. Jako mechanicky zaklad-
ni wrstva scaffoldu e pouiita monofilovd polyesterow
nevrapowana pletenina s porozitouwyEsi nez 10000 mlSf
minfem 24120 mmHg [10]. Tate vretwva by méla zarudt
liritni roztainost (dilatac) alternativni protézy, Sila
vlaken i charakter pletenijsou waleny tak, aby navstfa-
batelnd sloka nebranila klasické perfuzi Zivin z lumina
& do zevni vrstwy, kerd pfi dostatedné waskularizaci
oduddi produldy metabolismu, Jinak fedeno, vidkna
nevytware]i tzv, perfueni stiny, Pro wstfebatelné wrstwy,
pseudointimu a pseudoadventidi, pfichaejiz biopoly-
merdiv Uwahu kolagen, Zelating, elastin, rekormbinartni
tropoelastin, palylysin, chitosan, celuldza ajeji derivaty,
hwaluran a jeho derivaty [11-13].

METODY

V¥roba nosného scaffoldu protézy

Pro wgrobu scaffoldu bylo pouzito monofilni polyes-
terowé vldkno o priméru 0,034 mm. Toto vidkno bylo
v pletadm stroji sdniovane do swazkli po 2 abylaz ng
wytwafena pleteninova trubice, Mei se dospéle k finalni
konstrukai pleteniny, bylo testovana nékolik variant, Ty
se ligily podtern sdruzevarny ch monofilnich polyestero-
wychvldken a hustotou, tim ivelikostl ok pleteniny, Piad
integraci pleteninového scaffol du do kol agenni hrmoty,

|_Pfivod lakového média

Thakowy senzor

Upinacd trn pesmf

Sicgan 5 konzokami

Kamera2 | E | Kamesat
] =
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-

Testovany tubuldmi vzorek

byla platanina jeité chemicky ofatfana pranim a prad-
srazenirn, Pletenina jako scaffeld byla zvelena pro swé
mechanické vlastnosti, Pleteninova trubice se dokdie
vhodné deformovat v obvodovém | podélném sméru,
Tim by méla byt umnoinéna dobrd poddajnost alterna-
tivni céwni protézy zejména v obvodovém sméru, To je
mimejiné dilezité propfenos pulzad v krevnim sy sté-
mu a propagad pulzni winy, Wzhladem k dobrym ma-
chanidam wlastnostem a bickompatibilité je polyester
wyLEivan jak v chirurgii, tak v tkafiowém inZeryreti,

Psaudointima a pseudoa dventicia- kolgenni vrstvy

Ma zakladé podrobné analyzy viastnosti byl vybran
bovinni a rebi kolagen wyrobery za kontrolowanych
podminek. Kelagen je typicka vlaknita bilkovina, ktera
je spolu s retikulinem hlawni souasti fikbrilarnich struk-
tur waziva, kiiZe, kosti a podplrnéhe skelatu wiach or-
gant a tkani, Antigenni vlastnesti nativiibe kelagenu
jako heterclogni bilkowing vivoldvai vazbu koemple-
mentu, aglutinad, anafylaxi a daldi reakce, Kolagenni
hmota byla pfiwyrobé protéz wystawena tvrzeni, v tom-
to pfipadé pormod chemickych inidel wytvafejicich
piidavné pficné vazby na molekuldrni drowni strulctury
kolagenutypul. Tate materidlova dprava je klifova pro
ovlivnénivlastni kolagenuy, zejm éna bobtnavosti, stup-
né denaturace a doby vetfebavani. V této oblasti je zca-
la zdsadni spolehliva kontrela stupné wytvrzeni [14,15].
Stupef wytwrzeni e hodnoti podle takzvané teploty
smréténi (Ts) nebo téz denaturadni teploty, Vlakna
netwrzeného kolagenu se pii stoupajic teploté mezi
30 & 400 smrdti. Dochazi také k denaturac a zmé-
né fyzikalnich wlastnosti hmeoty, napi. poklesu me-
chanickych vlastnosti, Umémé se stupném wytvizeni
stoups | teplota pfi kterd ke smriténi dochazi. Bylo
jednoznainé prokdzans, e antigenicta nativniheo ko-
lagenu klesd Omérné se stupném wytvrzeni (hodnoce-
no poedleTs) az k bervyzramnym hodnotam, Podobny
trend byl pozorovan u trombogenicity. Je wiak nezbyt-

Zdeformovand konfigurace

Referentni kenfigurace

Dbvodovy strech — ziskany z detekovampch zmén
kentur vorku, v tomto pripadé vertikilnich hran

—

Podélry strech — ziskany @ posuvl nanesenych
znadek na vzorku, v tomito plipadé
horizontalnl hramy

Schema 1:Vlevo: schematicky pohled na upnuty vzo sk instalovany do kenzel

Sehérma odpovidajid redlnym fotografiinn na Obr, 1. Wpravo: schéma deformovani tubularniho vzorku BEhem infladné-extenzniho
testu, Jsou zde naznadens markery (linky) na krerych se identifikovala obvodova aaxidini deformam,

Schema 1: Left: A schematic view of the sample secured in the console

Scherme corresponding to the real photographs in Fig. 1. Right: Diagram of the defarmation of a tubular sample during an infle-
tion-extension test, Blueand green lines indiate levels at which the cirmurmferential and axial deformations hawve been measured.

100

Rozhlady v chirurgii 2019, mf. 98, 2.6



g

50

Preswure [kFa)

| 1
Stretch [1]

L v kpere 10w Dbuabemy iy 12

W

Twidpared I imatovanych Bl

b s e

Pressure [kPu)

A% ol 0 T R T BT R || (NER Nt
Streteh (1]

Schema 2: Inflagng -extenzni testy c&vnich nahrad jake ko mpezitnich trubic s miznymsendv Kevym usporadanimstény
Wlewva:testovane varianty sendvidowého uspofadani stény ndhrady, kde mod@ bana reprezent uje saffold z polyesterove pleteniny
a zelend s ormnzovoud vndjE a vnitfni st8nu ndhrady tvofenou kalagenni hrmotou, Vpravo: detail obrazku vievo v rozsahu fyziolo-
gidgich hodnot s vyznadenimtrendu me dhanicks odezvy repreze ntativni nativini veny sapheny magnya prototypo csvni ndhrady,
Schema 2: Inflation-extensien tests of vascular grafts with different sandwich wall confiqurations

Left: tested wvariants of the sandwich armngement of the graftwall, where blue color represents the scaffold, green and omnge
colaors the ourerand inner walls of the mllagen-based layer, Righr: Detail of the lefr figure within physiologiclwalues,

né uvadané vyhodné faktory korelovat s machanicky -
mi vlastnostmi a hledat optimalni kenfiguraci Opravy
kaolagenni hm oty

Testovani fyzikalnich vlastnosti biclogickych cév-
nich ndhrad
Inflacné-exterenitestjevhodnoumetodou ktestova-
ni fyzikalnichwlastnosti céwnich nahrad. Jedna se o cyk-
lické zatéZzowani tubularnibho wzorku wvnitfnim tlakerm,
kdy jsou pozorevany deformace wzorku v obvadowém
a podélném sméru, Sledovans je i terzni chowani wzor-
ku WEachny deformace jsouve vazbé s moniterevanym
internim tlakem we wzorku a s rychlosti cyklického
zatézovani simulujich rizné tepové frekwence, Princip
je blize wyswétlen na Schema 1. Test zading upnutim
wzorkumezi dva troy. Horni' tm je spojen s dawkowadermn
kapaliny, ktery je kotwen na linedrni elektrické motory,
jgjichi pobyb je fizen méficim poditacern. Deformace
wvzorku béhem zatéZowani wnitfnim tlakem je slado-
vana pomod dvou na sebe kolmo ustavarych kamer,
Masledné je ze ziskaného experimentu zpracovan graf
Zavislosti napéti - deformace nebo tlak - deformace.

Tastovani kompozitnich calki

Caldim krokem we wywoji céwni nahrady je mecha-
nicky test nahrady jake kempozitniho calku v riznych
sandwviZowych uspofadanich (Schema 2 wlewo), Rezdil-
ra uspofaddani wretew cévni nahrady se promitaji do
riizrgch wlastnosti, které timto uspofadanim nahrada
dostédva £ provedenych méfeni wzetla deporudens
struktura céwni nahrady, kterd je na Schematu 2 czna-
Cendjako E20. Takto utvofend nahrada se swymi fyzikal -
nimi wlastnostmi nejvice pfiblizuje nativni saféné. lde
o uspofadani stény trubice, kdy je kelagenni trubice
Lwhitf sithy, MNa ndhradé bylawytvofenaivnégikolagen-
ni wrstva - preudoadwanticia, aby byl scaffold prakryt
kolagenni hrotou, Fro lepd pfiblizeni mechanické
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odezvy cévni nahrady humanni Zile [14] byle nutne
zmensit tloudthu stény ndhrady, kterd se utestovanych
vzorkl pehybowvala kelem 045 mm, a to zhruba cca
o 509, 1. na hodnotu 0.2 & 0.3 mm. Divodern Je, aby
ravislost deforrmace na tlaku byla méné strmd a posu-
nula se v grafu sméremn doprava, t). do oblasti wétsich
obvodowych deformad pfi stejném zatizeni vnitfnim
tlakemn. Provedend redukce tloustly stény wedla ke zmi-
Aovanému efektu posuwu deformaénich charakteristik
cévni nahrady do oblasti wétiich deformad, jak je patr-
né naSchematu 2 [17].

Antitrombogenni oZatieni vnitiniho povrchu cévni
na hrady

Lokalni aplikace artitrombotickych [&dtek mige
zpomalovat  poddteéni  nekontrolowvané  ukladani
fibrinu na vnitini sténu cévnich nahrad, které u céw
smalym pritokern mizZe vést ai k jejich uzdwéru, Také
postupné weolfovani heparinu do krewnihe Fedista
mige wyznamné prodlouzit Zivetnost céwnich nahrad
WVoprlbEhu roku 2014 byly autery wyvinuty antitrombo-
tické biormateridly s postupnym wolfiovanim heparinu
afnebo streptokingzy [18]. Ché tyto latky jsou jiZ Siro-
ce wyLEvany v klinické praxi [129]. W poslednich letech
je vénovdna zwyiend pozornost moinosti vyuZiti jiné-
ho antitrombotického @nidla, oxidu dusnatého (WO,
Ffirczena endetalidlni wystelka cév uvolfiuje NO, kbary
inhibuje aktivac krevnich destiZek a polymorfonukle-
arnich leukocyth, brani tak jejich agregad a plsobi
praventivié proti céwni trombdze, Kromé antitrombo-
tickych déinkd ma NO celou fadu dalSich dilezitych
fyziologickych funkd [22]. Dalsi d&innou [tkou je napk.
dipiridamol, ktery inhibuje wychytavani adenosinu
v arytrocytech, krevnich destiZkach a endstalialnich
bufikach za podminek in vive §in vitre, Inhibice do-
sahije v madimu pfiblizng 80 %6 a jeji interzita ja pfi
terapeutickych koncentracich (0.5-2.0 pgfml) zavisla
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ra podané davce [18] SniZeni agregace kravnich des-
tifek snizuje jejich konzumpa k nermalnim hodnotam.
MNavic ma adenosin vazedilataini Afinky, <of je jaden
z mechanismi, kteryrm dipyridam ol vyvolavd vazodila-
taci.

VYSLEDKY

Exparimentalni ov&feni

Wedené poznatky ziskané béhem experimentdl-
ni prace wedly k wytvofeni kompozitni tfivrstwé céuni
nahrady, Prostfednicteim technologie viroby extruze
homogenizované kolagenni hmoty, se podafilo zmé-
neu uspofadani orientace keolagennich vlaken a jejich
svazku, wytwofit anizotropni material s nelinedrni me-
chanickou cdezwou pfi zatéZowani, To ja daldi krok pfi-
bliZzujici alternativni cévni ndhradu nativnirm cévam,
Dalsim krekem byl jaji expearimentalni ovéfeni na ov-
gm redelu [9]. PR implantaci graftu jako ndhrady ovéi
karotidy (bypass s anastomdzami end-to-side nebo na-
hrada s anastormndzami end-to-end) u 7 ovdl a perope-
racnim omezenim pritoku zatkrcenim wytokowého
traktu (s priteky <ca 150 ml/ming byle ph pllrednim
pregiti ovci dosaieno welmi dobré prichodnosti (&
prichodnych, 1 uzavfana) [2].

Vliv sterilizace na mechanickou odezvu cévni na-
hrady

Ukazalo se, Ze typ sterilizace mana mechanické cho-
wani nahrady znadny vliv [26-28]. Ffi sterilizaci vznikaji
ve whitfni struktufe kolagenni bmoty piidavné wazby,
tZw, crosdinky, jak nazornéd dekumentuje Schema 3.
Uk&zale sa, Ze tyto pfidatnég wazby va struktura kolage-
nu maji najehoe wysladné fyzikalni viastnost vyznamny
vliv, Je tedy podstatné, jakoym zplsobermn sterilizujerne
céwnl ndhradu, v jejiz struktufe je obsazen kolagen.
Tato skutenost mize vést nejen ke zméné vlastnosti
ve smyslu obvodové a axidlni deformace (Scherna 3),
ale i kvyEsi nachylnosti céwni ndhrady ktrombdze.

WVhiv sigrilliace - Obnvedovy umir

{170 T
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Obr. 1: Fetcarmafie révni ndhmady

CEvnindhrada po implantac (A), s 6 mesicnim odstupem pri
recperad (B)a explantovand pridhodnd rdbrada s patrmym
ormezenim pritoku za distdlnianastomdzou (C)

Fiq.1: Perioperative photo of implanted graft
Perioperative photo of implanted graft (A1 & months larer (B)
and explanted graftwith no thrambi (),

Vi sterilizaoe - Axidlnd soste

Badisr

Pressue | kia|
|
'.'.
¥,

Sircech (1]

Schema 2:¥liv typu sterilizace na mechanikkou odezvucévni ndhrady pri inflatng - extenznim testu
Wleva: charakteristiky wnitini tlak v ndhradé - obvodova deformae nahrady, Wpevo: chamkreristiky vnitini tlak v nahmdé - axalni

Ipodélna) deformace ndhadsy.

Schema 3: Theeffect of the type of sterilization on the mechanical res ponse of the vasculargraft in the inflation-sxtension st
Left: charmaaristics of the internal pressure inthe replamement - circumferential deformation of the graft, Right: chamceristics of

internal pressure in the graft - axial deformation of the graft,
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DISKUZE

Mezi zakladni pozadavky na cévni nahrady patfi bio-
kompatibilita, vhodné mechanické vlastnosti - dosta-
te€nd pevnost a viskoeleastické nebo hyperelastické
vlastnosti podobné jako u nativni cévy a schopnost
adaptace na ménici se podminky krevniho pratoku.
Dalsim nezbytnym pozadavkem je nizka trombogenici-
ta vnitfniho povrchu cévnich nahrad [29]. Nejndrocnéj-
3f pozadavky jsou na cévni ndhrady s malym prdtokem
a malym primérem, které jsou velmi ndchylné k trom-
béze.V soucasné dobé nejsou na trhu skute¢né spoleh-
livé syntetické cévni néhrady urcené pro nizké pratoky.

Chan-Park et al. popisuji postupy tkénového inZzenyr-
stvi vedouci k pozadovanym vlastnostem cévnich né-
hrad [30]. Diskutuji zde i poZadavky na biodegradova-
telné materialy. Cévni nahrady s malym prdtokem jsou
vyzadovany zejména pro pacienty s potfebou nahrady
koronérnich a podkolennich cév - tzv. distalnich by-
passu. Souc¢asné moznosti zahrnuji pouZitf autolognich
cév a syntetickych nahrad [31,32]. Pozadovanymi me-
chanickymi vlastnostmi infrainguinalnich bypassu se
zabyvali Sarkara et al. [33]. Ideélni biomateridl pro tuto
oblast tkédfiového inzenyrstvl by se mé&l mechanickymi
vlastnostmi blizit nativnim cévam, ale také podporovat
bunécny ridst, podporovat produkci extracelularni ma-
trix a inhibovat trombogenicitu [12,23]. Kaibara et al.
popsali metodu in vitro hodnoceni trembogenicity bio-
materiadld [23]. Rovnéz z téchto pozadavkl vychdazeji
autofi pfi hledaniadekvatnich vlastnosti cévni nahrady.

V pfipadé pouziti biologického materidlu pro kon-
strukci cévni protézy pro nizké pratoky - tedy napfi-
klad kolagenu - je tfeba zohlednit, Ze vyrobou proces
vytvéfeni fyzikdInich vlastnosti ndhrady nekonéi a vliv
sterilizace na tuhost ndhrady mdze byt zasadni [34].
Typ pouzitého kolagenu je otazkou dal3ich experimen-

results of aortic
191215

1. Carrel A, Ultimate
transplantation J Exp Med.

grafts: From the application of an endo-
thelial cell lining to the construction of 12,

td s vyhledem vyuZiti rybiho kolagenu s pfedpokladem
niz3l antigenicity, ve srovnan( s nej¢astéji pouzivanym
kolagenem bovinnim.

ZAVER

Souhrnem |ze fici, Ze vyvijenou cévni protézu |ze jako
kompozitni trubici ,naprogramovat” nasledujicimi kro-
ky: 1) volbou vhodné geometrie scaffoldu (velikost ok
sitoviny a tloustka vlakna), 2) vhodné zvolenym sendvi-
Covym uspofadanim kempozitni trubice (pozice scaf-
foldu vici matrici), 3) technolegii vyroby kolagennich
vrstev ndhrady, kdy muze dojit k planované fizené zmé-
né uspofadani vnitfni struktury materiélu, napf. extruzi,
s dopadem na fyzikalni vlastnosti, 5) dobou tvrzeni kol-
agenni hmoty matrice néhrady (vznik pfidavnych vazeb
mezi kolagennimi vldkny — crosslink), 6) vhodnym o3et-
fenim vnitfntho povrchu cévni nahrady ve smyslu niz-
ké trombogenicity a 7) volbou typu sterilizace hotové
cévni protézy (vznik dal3ich pfidavnych vazeb mezi ko-
lagennimi vlakny). Experimentélné ziskana data a ové-
feni modelu cévni ndhrady na zvifecim modelu dava
nadéji na budouci pouziti v klinické praxi [9,17].
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