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1. Einleitung

1.1. Die Arteriosklerose

Aktuelle Daten bezeugen, dass die Arteriosklerose in den Industrienationen
immer mehr zu einer Volkskrankheit heranwachst [57,58,153]. Kaum ein
Mensch Uber 60 Jahre leidet nicht unter der weitlaufig bekannten Arterienver-
kalkung mit den typischen Folgeerscheinungen wie KHK, zerebrovaskulare
Durchblutungsstorungen oder periphere arterielle Verschlusskrankheit (pAVK).
Der Herzinfarkt und der zerebrale Insult zahlen zu den haufigsten Todesursa-
chen im Erwachsenenalter sowohl in den USA als auch in den westlichen In-
dustrielandern. Allein in Deutschland werden jahrlich etwa 35.000 Extremita-
tenamputationen notwendig, da weder eine medikamentdse noch eine invasiv-
chirurgische Therapie zuvor erfolgreich waren.

Die Liste moglicher Therapieansatze ist lang. Neben konservativen Verfahren
wie beispielsweise Bewegungstherapie oder pharmazeutische Therapieansatze
greift man auf interventionelle MalRnahmen wie zum Beispiel Ballondilatation
mit/ohne Stent. An letzter Stelle der Therapieoptionen stehen chirurgische
Madglichkeiten wie verschiedene Gefaliersatztechniken oder operative Desobli-
terationverfahren [65,109].

Vor allem in Bezug auf kuinstliche Gefassersatzmaterialien zeigen Langzeitstu-
dien eher erntchternde Ergebnisse. Dies betrifft vor allem kinstliche Gefalipro-
thesen unterhalb des Kniegelenkes mit einem Innendurchmesser von weniger
als 6mm [1,14,82,90,122]. Obwohl die Forschung in vielen Bereichen der Medi-
zin rasante Fortschritte gemacht hat, hat die Entwicklung neuer Materialien fur
den alloplastischen Gefaldersatz mit optimalen physikalischen, biologischen und

chemischen Eigenschaften jahrelang stagniert.



1.1.1. Definition und Pathogenese

Die Pathogenese der Arteriosklerose kann in eine degenerative, entzindliche,
mechanische und funktionelle Genese unterteilt werden [57]. Jedoch konnte der
genaue Mechanismus der Entstehung bis heute nicht definitiv geklart werden.
Diesbezuglich existieren unterschiedliche Hypothesen, welche sich gegenseitig
erganzen und standig Uberarbeitet werden.

Gangige Lehrbuchmeinungen erklaren die Pathogenese der Arteriosklerose als
eine lokalisierte, herdférmige Erkrankung im Bereich der Intima, welche mit
spezifischen Wandveranderungen einhergeht [11,57,65,149]. Durch einen initia-
len Einriss mit Schadigung des Endothels durch verschiedene aufllere Reize
wie beispielsweise hamodynamische Veranderungen oder Cholesterinerhéhung
der Intima kommt es zu Ablagerung von Thrombozyten und Monozyten in die-
sem Bereich. Man spricht von der sogenannten “response to injury“-Theorie.
Die Monozyten wandeln sich im Gewebe zu Gewebsmakrophagen um, welche
Lipide phagozytieren. Nach diesem Vorgang werden sie als Schaumzelle be-
zeichnet. Es resultieren ,Fettstreifen®, welche sich schon im frihen Kindesalter
bilden konnen. Durch die Aggregation der Thrombozyten kommt es zur Ausbil-
dung von Mikroatherome. Aus beiden Zelltypen werden verschiedene Zytokine
und Wachstumsfaktoren freigesetzt, welche zu einer Proliferation von glatten
Muskelzellen fihren. Als Folge entstehen fibrése Plaques, an die sich wiederum
Proteoglykane und Kollagene ablagern konnen. Ab dem Zeitpunkt der Binde-
gewebsbildung mit vermehrter Ablagerung von Lipiden und zunehmender Proli-
feration ist die Arteriosklerose irreversibel. Folge dieser Veranderungen sind
Atherombildung, Elastizitatsverlust und letzten Endes eine Lumeneinengung
der Gefalie [57,149].

Auf Grundlage einiger Studien konnte die atherogene Potenz verschiedener
Faktoren nachgewiesen werden [57]. Zu diesen exogenen und endogenen No-
xen zahlen unter anderem Hypertonie, Hyperfibrinogenamie, Hyperlipoprotei-
namie, Diabetes mellitus, Nikotin sowie auch verschiedene Toxine und Antigen-
Antikorper-Komplexe [149]. Aber auch Entzindungen, Hypoxie, psychischer



Stress, familiare Belastungen und das Alter zahlen zu den mdglichen schadli-

chen Faktoren im Rahmen der Entstehung der Arteriosklerose.

1.1.2. Epidemiologie der peripheren arteriellen Verschluss-
krankheit (pAVK)

Die pAVK zahlt zu der haufigsten Manifestationsform der Arteriosklerose. Frau-
en sind in der Regel ab dem 65. Lebensjahr, Manner ab dem 55. Lebensjahr
verstarkt gefahrdet. In dieser Zeit leidet schon nahezu jeder zweite Mensch an
eben erwahnten Gefallveranderungen [57,58]. Bei Frauen vor der Menopause
wirken die Geschlechtshormone vasoprotektiv, so dass sie dreimal seltener be-
troffen sind als gleichaltrige Manner [42,57]. Bei der pAVK sind in 90% die unte-
ren und in 10% die oberen Extremitaten betroffen.

Im Bereich der unteren Extremitat unterteilt man einen Becken- (35%), Ober-
schenkel- (50%), Unterschenkel- oder peripheren Typ (14%) und einen abdo-
minellen Aortentyp (1%, Leriche-Syndrom) [57]. An der oberen Extremitat un-
terscheidet man einen digitalen Typ (70%), einen Schultertyp (28%) und einen
Aortenbogentyp (1-2%) [57].

Haufig verwendet man im Rahmen der klinischen Beurteilung den Begriff der
Mehretagenerkrankung. Darunter versteht man die Tatsache, dass mehr als nur
ein Gefalabschnitt von der Arteriosklerose betroffen ist. Dies betrifft also zum
Beispiel sowohl die Becken- als auch die Oberschenkelgefalle.

Eingeteilt werden die Symptome der pAVK an den Extremitaten in 4 Stadien
(I-IV nach Fontaine). Ursache fur klinische Beschwerden kann eine Stenose
oder ein kompletter Verschluss des Gefalles sein. Es konnte festgestellt wer-
den, dass zwei Drittel aller Patienten mit Gefallveranderungen asymptomatisch
sind. Dies ist nur dann mdoglich, wenn sich die Veranderungen langsam entwi-
ckelt haben und somit genligend Zeit zur Ausbildung von Kollateralkreislaufen

vorhanden war [133].



1.1.3. Therapeutische Optionen bei der Behandlung der
pAVK

In der Therapie der pAVK unterscheidet man zwischen der konservativen, inter-

ventionellen und operativen Behandlung.

Konservative Therapie

Die primare Pravention in jedem Stadium der Erkrankung zur Vermeidung einer
Progression besteht in einer Minimierung beziehungsweise kompletten Vermei-
dung samtlicher als atheromatos angesehenen Risikofaktoren (siehe dazu Ka-
pitel 1.1.1) [57].

Zur Verhinderung einer arteriellen Thrombose werden Thrombozytenaggrega-
tionshemmer (z.B. Azetylsalizylsaure 100-300mg/d oder Clopidogrel 75mg/d)
verabreicht [57,149]. Pharmakologisch stehen weiterhin Prostaglandine, Stati-
ne, Antibiotika, NO-Donatoren, Ostrogene oder Glykoprotein llb/llla-
Rezeptorantagonisten als antiaggregatorische Therapie zur Verfiigung [115].
Laut der ,Antiplatelet Trialist’'s Collaboration-Study“ kann so die vaskulare Ge-
samtmortalitat um 20% gesenkt werden. In der CAPRIE-Studie wird darauf hin-
gewiesen, dass Clopidogrel offenbar wirkungsvoller in Bezug auf die Therapie
der pAVK als ASS sein soll [7,8,25]. Des Weiteren zahlt man zur medikamento-
sen Dauertherapie Antikoagulantien wie Heparine (unfraktioniert, niedermoleku-
lar) und Marcumar.

Daneben existieren verschiedene rheologische Verfahren wie hypervolamische
Hamodilution, ein Gefaldtraining durch spezielle Sportgruppen sowie auch spe-
zifische Wundtherapiekonzepte.

Alle diese Therapieprinzipien werden stadienabhangig angewendet.



Interventionelle Therapie

Unter diesem Begriff versteht man perkutan durchgeflihrten Mallnahmen. Ne-
ben seltener durchgefuhrten Therapien wie CT-gesteuerten lumbale Sympatiko-
lyse [65] kommt der Angioplastie eine besondere Bedeutung zu. Man zahlt hier-
zu beispielsweise die Perkutane Transluminale Angioplastie (PTA), die perku-
tane Atherektomie oder eine Rotationsangioplastie. Bei der PTA wird in der Re-
gel zunachst ein Fuhrungsdraht im betroffenen Gefal platziert und Uber diesen
ein Ballonkatheter in kollabiertem Zustand in den Bereich der Stenose oder des
kurzstreckigen Verschlusses platziert. Anschlieliend wird der Ballon mit 8-20
atm dilatiert und der betroffene GefaRabschnitt erweitert. Somit wird die Gefa-
Rinnenwand zusatzlich geglattet [11,65].

Nach Aufdehnung der veranderten Areale kann ein Stent platziert werden. Un-
ter einem Stent versteht man eine scherengitterartige endoskopisch oder radio-
logisch plazierbare Prothese. Man unterscheidet im Wesentlichen zwischen den
Ballon-expandierbaren Stents und den selbst-expandierenden Maschen-Stents
[86]. Spezielle Materialien bewirken, dass sich letztgenannter Stenttyp nach Im-
plantation selbstandig ausdehnt. Eine dieser sogenannten Form-Gedachtnis-
Legierungen besteht aus Nickel-Titan (NiTiNol-Stent) [57,102,103].

Des Weiteren unterscheidet man reine Stents und Stentgrafts. Stentgrafts wer-
den von einer Textilschicht ummantelt und vor allem bei der Aneurysmatherapie
verwendet.

Moderne Stents werden heutzutage mit verschiedenen antiproliferativ oder im-
munsuppressiv wirkenden Substanzen beschichtet [103,106,120] oder so modi-
fiziert, dass sie eine radioaktive Strahlung emitieren konnen.

Seit Juli 2005 existiert die Zulassung eines neuen DES (“drug-eluting stent,
ENDEAVOR™) der Firma Medtronic, welcher aus einer speziellen, hauchdin-
nen Kobalt-Legierung besteht und mit einem Rapamycin-Analogon beschichtet
wird.

FiUr grolies Aufsehen sorgte auch die Entwicklung eines sich aufldésenden Ko-
ronarstents aus einer speziellen Magnesium-Legierung durch die Arbeitsgruppe

von Professor Raimund Erbel aus Essen. Die weitere Forschung zielt auch hier



auf eine Medikamentenbeschichtung und damit Modifizierung der Prothese
[5,15,103,106].

Auch die intraarterielle Thrombolyse stellt eine Mdglichkeit der Lumeneréffnung
bei pAVK dar. Uber einen Katheter kann lokal im Bereich der Thrombose ein
thrombolytisches Medikament (Streptokinase, Urokinase, r-tPA) injiziert werden
[57].

Operative Therapie

Neben den interventionellen Methoden kommen operative Therapieformen zur
Anwendung. Man unterscheidet dabei im Wesentlichen zwei Verfahren. Erstens
die intramulare Desobliteration mittels Thrombendarteriektomie (TEA), wobei es
zur Lumeneroffnung des Gefaltes kommt. Dies geschieht durch eine Ausschal-
plastik-Technik oder intraluminal durch Embolektomie oder Thrombektomie.
Das zweite Verfahren beruht auf unterschiedlichen Gefaliersatzmaoglichkeiten.
Beim Gefallersatz kann man eine Zwischenschaltung (Interponat) von einer
Umgehung (Bypass) unterscheiden. Zu weiteren Therapieoptionen zahlen Am-
putationen, Sympathikolysen sowie Wunddebridement [57,65].

Im Rahmen einer TEA wird das Gefal} zunachst langs erdffnet. Man spricht
hierbei von einer offenen TEA. Danach wird mit Hilfe spezieller Instrumente das
arteriosklerotische Material ausgeschalt, wobei dies unter Beachtung der Ge-
faBwandschichten der Lamina externa et interna erfolgt. Man achtet besonders
auf das feste Anhaften der distalen Intima, wobei dies eventuell durch Fixierung
mittels einer Naht sichergestellt werden muss. Wenn dies nicht erfolgt, kann es
durch die hohen Dricke sowie die vorgegebene Flussrichtung zu einer Gefald-
dissektion kommen. Man spricht von einem sogenannten “flap“. Verschlossen
wird das Gefal} bei grossen Lumina durch Direktnaht oder bei Vorhandensein
eines kleinen Lumens durch eine Patchplastik [11,65].

Es existiert von diesem Verfahren auch eine halbgeschlossene Variante. Sie

kommt vor allem bei langerstreckigen Verschlissen zum Einsatz. Das Gefal



wird in der Regel distal eréffnet und das artheriotische Material mittels eines
Ringstrippers entfernt.

Wenn die oben erwahnten Interventionen nicht mehr zu einer Lumeneroffnung
fuhren, muss der entsprechende Gefaltabschnitt komplett ersetzt werden.

Beim Bypassverfahren bleibt der urspringlich veranderte Gefalabschnitt in situ
erhalten und wird mittels einer Umgehung anatomisch beziehungsweise extra-
anatomisch umgangen. Man spricht dann beispielsweise von einem femoro-

femoralen Crossover-Bypass oder einem subclavio-bifemoralen Bypass [11,65].

Die Materialien zum Ersatz von koérpereigenen Gefallen kann man in drei grol3e
Untergruppen einteilen: die autologen, also korpereigenen Gefalle, die homolo-
gen oder heterologen Bioprothesen und die alloplastischen Kunststoffprothe-
sen. Zu den autologen Materialien zahlen Venen wie die V.saphena magna
oder V.cephalica und die Arterien wie A. mammaria interna oder A. splenica.
Leichenarterien und —venen, sowie die DARDIK-Prothesen werden zu den ho-
mologen Materialien gezahlt, wahrenddessen bovine und ovine Prothesen den
heterologen Bioprothesen zugeordnet werden. Unter den DARDIK-Prothesen
versteht man die von einem Dacronnetz umgebene V. umbilicalis [10,33,105].
Wahrend homologe und heterologe Implantate Sonderindikationen vorbehalten
bleiben, stellen autologe Venentransplantate und Kunststoffprothesen die am
haufigsten verwendeten Alternativen dar [65].

Oft steht die Vene als Ersatzmaterial nicht zur Verfigung. Dies kann postopera-
tiv im Rahmen einer Varizenoperation nach Babcock-Operation oder Stripping
sein, oder aber nach Verwendung als Bypass in der Herzchirurgie gefunden
hat. Haufig kann die Vene trotz Vorhandensein nicht verwendet werden, da sie
varikdse Veranderungen aufzeigt.

Dementsprechend muss immer haufiger auf alloplastische Materialien zuruck-
gegriffen werden. Im Rahmen von Langzeitstudien nach Implantation schmal-
lumiger GefalRprothesen zeigt sich allerdings immer haufiger, dass die Ergeb-
nisse unbefriedigend sind [118,123]. Im Vergleich dazu sind Kunststoffprothe-
sen im grof3lumigen Bereich der Aorta oder der Beckengefale den Venenersatz
durchaus ebenburtig, wenn nicht sogar Uberlegen [17,38,58,61,70,73,115,124].



1.2. Kunststoffe in der GefdBchirurgie

1.2.1. Historische Entwicklung

Die Idee des Einsatzes kunstlicher Blutgefalle ist keineswegs erst in der heuti-
gen Zeit entstanden. Bereits vor Uuber 400 Jahren, genauer gesagt 1543, ver-
suchte Vesalius in tierexperimentellen Studien die Oberschenkelarterien von
Hunden durch Strohhalme zu ersetzen. Dabei stellte er einen Verlust der Puls-
welle des Blutstromes fest [131,139,140,141]. Es dauerte viele Jahrhunderte,
bis die Ergebnisse aus Vesalius Experimenten wieder aufgegriffen wurden. Zu
Beginn des 20.Jahrhunderts wurde mit verschiedenen Materialien experimen-
tiert, dazu zahlten Réhren aus Glas, Silber, Gummi und sogar Elfenbein. Be-
ruhmte Vertreter dieser Zeit waren unter anderem Horsley (1915), Tuffier (1917)
und Carrel (1912) in Lyon und den USA [26,139,140]. Letztgenannter hatte
1906 schon eine Reihe von Versuchen mit autologen Venentransplantaten
durchgefuhrt. Erstmalig wurde eine Gefal3prothese durch Alexis Carrel 1908 in
einem Hund transplantiert [26]. 1912 erhielt er fur seine Arbeiten den Nobel-
preis fur Medizin.

Einige Jahrzehnte ruhte die Forschung auf diesem Gebiet bis schlie3lich den
Amerikanern Voorhees, Blakemore und Jaretzki 1951/52 der alles verandernde
Durchbruch mit der Entwicklung von Kunststoffrohren gelang. Das Besondere
dabei war deren porése Wand des biologisch indifferenten Materials, welche ein
schnelles Einwachsen in den Korper ermdglichte [13,142].

In Deutschland machte sich die Arbeitsgruppe um Linder (1956 und 1958) und
Stich bei der Entwicklung von alloplastischen Gefal3prothesen einen Namen.
Heutzutage zahlen zu den am besten untersuchten und vertraglichsten Materia-
lien Polyethylenterephtalat (PET, Polyester, alter Handelsname: Dacron®) und
Polytetrafluoroethylen (PTFE, alter Handelsname: Teflon®). 1954 wurde erst-
mals eine kunstliche Gefallprothese in ein aortoiliakales Segment im Men-
schen implantiert [65,139].



Polyesterprothesen

Die Polyesterprothesen stellen ein Polymer aus Ethylenterephthalat (PET, Po-
lyester) dar, welche durch eine Esterbindung aneinander gekoppelt sind. Der
Polyestergrundstoff wird zunachst geschmolzen und zu einem Garn verarbeitet.
Aus diesem Garn koénnen die Prothesen nun entweder gewebt, gewirkt oder
gestrickt werden. Der Unterschied in der Herstellung bezieht sich auf die Poro-
sitat, die bei gewebten PET-Prothesen aullerst gering ist. Ein Problem stellt die
mangelnde Haftung der Neointima an der Prothesenoberflache dar. Gestrickte
Prothesen sind primar undicht, kdnnen aber durch diverse Beschichtungen wie
beispielsweise Albumin, Gelatine oder Kollagen abgedichtet werden
[69,94,125]. Geschieht dies nicht, mussen sie vor Implantation in Patientenblut
getrankt werden (“Preclotting“). Vorteil dieser Prothesen ist die bessere Ein-
spriefung von Kapillaren in die Wand der Prothese. Auch das Neoendothel
kann hier wesentlich besser an der Oberflache anhaften, welches einen positi-
ven Effekt der Prothese darstellt. Im klinischen Alltag wird die gestrickte Varian-
te bevorzugt. Gewirkte Prothesen wiederum werden aus vorgeformten Maschen
ausgearbeitet. Das so erhaltene Gewebe ist ebenfalls dehnbar und elastisch.
Der Vorteil ist eine Dilatationsfahigkeit der fertigen Prothese mit guter Anpas-
sungsfahigkeit an die schwankenden Druckunterschiede im arteriellen Kreislauf
[37].

PTFE Prothesen bestehen aus Polytetrafluoroethylenen und zahlen ebenfalls
zu den Polymeren. Sie sind ohne weitere Beschichtungen primar blutdicht (je
nach Porositat der Knoten-Fibrillen-Struktur). Bei der Herstellung werden zu-
nachst einfache Kunststoffrohren geformt. Danach erwarmt man die Rdhre er-
neut, um sie anschlielend auseinanderzuziehen (,expanded PTFE®, ePTFE),
wodurch elektronenmikroskopisch feine Knoten und Fibrillen entstehen. Die Po-
rositat wird bei den PTFE-Prothesen als mittlere Lange der Fibrillen angegeben
(in der Regel 20-30 ym). Die Luft zwischen den Fibrillen fihrt nach Blutkontakt

zur Aktivierung der Gerinnungskaskade. Deshalb besteht in der Fruhphase



nach Implantation eine erhéhte Thrombosegefahr. Auch hier kénnen Zellen in

die Zwischenraume vordringen und die Prothese so inkorporieren [59,84,85].

1.2.2. Problematik alloplastischer GefaBRprothesen

Kunststoffprothesen werfen im Vergleich zu autologen Materialien einige cha-
rakteristische Probleme auf. Dies sind insbesondere ihre Thrombogenitat und

die Neigung zur Induktion der Intimahyperplasie [85].

Thrombogenitat

Die Oberflache aller Kunststoffprothesen gilt primar als thrombogen [97]. Ein
grol3es Problem stellt daher die Offenheitsrate der Prothesen dar, was vor allem
im Rahmen von Langzeitstudien nach Implantation von PET-Prothesen gezeigt
werden konnte [6,55,60,134,135]. Durch den Fremdoberflachenkontakt wird das
intrinsische Gerinnungssystem aktiviert, welches die weitere Gerinnungskaska-
de in Gang setzt (Abbildung 1). Dadurch lasst sich die erhdhte Thrombosie-
rungsrate nach Gefallimplantation erklaren. Um die Offenheitsrate zu verlan-
gern, wurden die Oberflachen der Prothesen beispielsweise mit Heparin oder
Karbon beschichtet. Fur die Karbonprothesen konnten jedoch keine relevante
Verbesserung der Langzeitergebnisse erzielt werden [73]. Die Heparinprothe-
sen sind noch relativ neu auf dem Markt. Dementsprechend fehlen Langzeitstu-

dien, um zum jetzigen Zeitpunkt Aussagen Uber die Offenheitsrate zu wagen.

Priméare Gerinnung

Im Rahmen der Hamostase kommt es nach traumatischer oder durch den

Chirurgen verursachter Verletzung des GefaRendothels zur Freisetzung von ge-
rinnungsaktivierenden Faktoren. Dabei laufen vier gro3e Vorgange ab. Als ers-
tes kommt es zur Vasokonstriktion. Ursachlich dafur werden reflektorische Vor-
gange, aber auch die aus den Thrombozyten abgegebenen Mediatoren wie Se-

rotonin, ADP oder Thromboxan A, angesehen. Danach folgt zweitens die Aus-
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bildung eines Thrombozytenpfropfes oder weilRer Thrombus genannt durch
Freisetzung von Kollagenfasern und Proteinen wie Fibronektin, Vitronektin und
Laminin. Die Thrombozytenadhasion als dritter Schritt erfolgt durch Kopplung
von Oberflachenrezeptoren an die Fasern. Zu den Rezeptoren, auch als Inter-
mediarmoleklle bezeichnet, zahlt unter anderem auch der von Willebrand-
Faktor. Durch diesen Vorgang werden die Thrombozyten aktiviert, in deren Fol-
ge es zur Formveranderung derselben kommt. AuRerdem werden die in den
Plattchen gespeicherten Moleklle wie beispielsweise der Faktor V, ADP, von
Willebrand Faktor, Serotonin oder der platelet derived growth factor (PDGF)
freigesetzt. Man spricht hierbei von der Plattchendegranulation. Als Folge die-
ses Vorganges kommt es zur Plattchenaggregation, also zur Quervernetzung
der Thrombozyten mit dem Fibrinogen im Blut. AuRerdem werden Uber komple-

xe Mechanismen Fibroblasten und glatte Muskelzellen aktiviert [57].

Endotheldefekt Gewebsverletzung
l langsam langsam | | schnell
Endogene Aktivierung g e L > Exogene Aktivierung
(Start: Oberflachenkontakt mit aufgerauhtem Epithel) (Start: Gewebeschadigung)
rauhes Endothel Xinaktiv Grhacyte Eebe
. — " Xaktiv . ¥
‘ ® VI DD
\ l ;" i o ®® f”CaP‘i Gewebsthrombokinase
¥ X —>@ X
Thrombozyten scheiden TF 3 aus ——>  TF 3
TF3 = Thrombozytenfaktor 3 ‘
L4
TF 3+ V + Xktiy + Ca2* X
: — : = (= fibrinstabilisie-
Protein $ i S e . A=l render Faktor)
PmteinC -------- —xia o TIREE: ‘;.
~ ® _ Thrombi ®
AT NI > (2 Prothrombin ! !fm R D
(= Antithrombin 1I1) ity \
_ A2 Fibrin (unléslich)
Inhibitoren verhindem tiber- i | S Throm? 4 f
schieBende Gerinnungsprozesse Y l L éﬁ:gmégg,
@ @ Al
Fibrinogen ————————> Fibrin (léslich) ———  IPTOMbus

Abbildung 1: Ablauf der Gerinnungskaskade. Aus Basislehrbuch Innere Medizin. Ur-
ban&Fischer Verlag, 2.Auflage, 2001
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Sekundare Gerinnung

Durch die Endothelverletzung wird ferner auch die sekundare Gerinnung, also
das plasmatische Gerinnungssystem, aktiviert. Daraufhin kommt es zur Ausbili-
dung eines roten Thrombus. Die Aktivierung kann uber zwei verschiedene We-
ge erfolgen, den extrinsischen und den intrinsischen Abschnitt (Abbildung 1).
Das extrinsische System wird aktiviert, wenn es zu schwereren Verletzungen
mit Blutverlust in das umliegende Gewebe gekommen ist. Dabei tritt Gewe-
bethromboplastin, welches sich im umliegenden Gewebe befindet, in Kontakt
mit dem Blut und setzt die Gerinnungskaskade in Gang. Dieser Vorgang lauft
innerhalb von Sekunden ab.

Das intrinsische System definiert sich Uber die Verletzung des Gefallendothels
mit Freisetzung von Faktor XII (von Willebrand-Faktor). Der Vorgang des intrin-
sischen Systems dauert wesentlich langer, reagiert aber auch bedeutend emp-
findlicher [57,65].

Intimahyperplasie (IH)

Man versteht unter der Intimahyperplasie eine Gewebereaktion nach Verletzung
des Gefallendothels, welche beispielsweise nach Implantation einer Gefalpro-
these, dem Einbringen eines Stents oder jedem anderen beliebigen Trauma
auftritt [32,47,48,53,85,113]. Bekannt ist sie auch unter dem Namen neointimale
oder myointimale Hyperplasie.

Die Intimahyperplasie gilt in 40-50% als Hauptursache aller re-stenosierenden
Prozesse nach Bypassimplantation [3,43,48,96,130]. Studien konnten diesen
Prozess bislang bei allen klinisch verwendeten Materialien nachweisen
[36,130]. Sie ist ein mitentscheidender Hauptgrund fur das Versagen vor allem
schmallumiger Gefalersatztherapien. Der Ablauf der Intimahyperplasie konnte
sehr genau erforscht werden und spielt sich immer nach dem gleichen Schema
zwischen der Lamina interna und dem Endothel beziehungsweise der Oberfla-
che des alloplastischen Prothesenmaterials ab. Es kommt dabei zur Proliferati-
on glatter Muskelzellen aus der Media in die Intima. Gleichzeitig wird durch die-

se Zellen eine extrazellulare Matrix unter anderem bestehend aus Elastin, Kol-
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lagen Typ I/lll, Proteoglykanen, Fibronektin produziert [107]. Es konnte festge-
stellt werden, dass beim Ablauf dieses Prozesses eine Thrombozytenaktivie-
rung und —anlagerung offensichtlich eine grof3e Rolle spielt [48]. So wurde ge-
zeigt, dass bei diesem Prozess der sogenannte PDGF (platelet derived growth
factor) freigesetzt wird, welcher bei der Ausbildung der IH eine entscheidene
Rolle spielt (Tabelle 1).

Zeit ab Trauma Pathophysiologischer Vorgang
30 Minuten Freisetzung nukleare Onkogene [10]
24-48 Stunden Proliferation glatter Muskulatur (GM)(20-30%) in

der Media [32,96]

4 Tage Migration der Zellen in die Intima
1 Woche Maximale Proliferation der GM [28]
3 Monate Gleichgewicht aus Proliferation und Migration

Intima = 47-80% extrazellulare Matrix + GM
[32,31,151], GM kehren zu kontraktilen Aus-

gangszustand zurtck [10]

Sekundar Infiltration der GefaBwand mit T-Lymphozyten,

Monozyten, Leukozyten (aus Plasma) [107]

Tabelle 1: Pathophysiologie der Intimahyperplasie — zeitlicher Ablauf [85].
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1.3. Aktueller Stand der Forschung

1.3.1.  Undichtigkeit der Polyesterprothesen

Wie bereits naher erlautert [siehe 1.2.1] unterscheidet man bei PET-Prothesen
gewebte, gestrickte und gewirkte Materialien. Das Problem der primar dichten,
gewebten Prothesen besteht in einem Ausfransen beim Zuschnitt, was sich vor
allem beim Ersatz kleinkalibriger Gefassverschllisse auswirkt. Auch die primar
dichten ePTFE-Materialien weisen Komplikationen auf. So kommt es haufig zu
Stichkanalblutungen aus den Nahtstellen der Gefallwand. Die beiden anderen
Materialtypen muissen aufgrund ihrer primaren Undichtigkeit in einem zeitinten-
siven Schritt zunachst ,geclottet” werden. Daher werden meist beschichtete Ma-
terialien verwendet, wobei immer bovine Substanzen wie Kollagen, Gelatine
oder Albumin zum Einsatz kommen [9,41,69,94].

Ebenso wie bei den PET-Prothesen hat die Wissenschaft mit der Entwicklung
von Beschichtungen boviner Natur reagiert, wie zum Beispiel die SealPTFE™
der Fa. Vascutek. Bei allen bovinen Beschichtungen besteht eine statistische
Gefahr der Ubertragung von Prionen.

Es besteht also ein dringender Bedarf der Herstellung primar dichter Prothesen,
welche mdglichst ohne eine Beschichtung mit tierischen Substanzen auskom-

men.

1.3.2. Intimahyperplasie

Im Wesentlichen kann man die Ansatzpunkte zur Reduktion der Intimahy-
perplasie in 3 Gruppen unterteilen. Dabei unterscheidet man erstens zwischen
einem rein physikalischen, zweitens einem biologischen und drittens einem

pharmakologischen Ansatzpunkt (Tabelle 2).
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Ansatzpunkte zur Reduktion der Beispiele
Intimahyperplasie

radio aktive Strahlung [72]
physikalisch Oberflachenveranderung [3]

Blutstromveranderung [118]

"Endothel Cell Seeding” [138]
biologisch “Tissue engineering” [137]
Gentherapie [34]

orale/parenterale Applikation [144]

pharmakologisch
lokale Abgabe [119]

Tabelle 2: Ansatzpunkte zur Reduktion der Intimahyperplasie.

Physikalische Modifikationen

Ein wichtiger Ansatzpunkt zur Vermeidung beziehungsweise Verringerung der
Intimahyperplasie stellt die Modifikation der Operationstechnik dar. Man spricht
vom sogenannten “Anastomotic engineering®. Darunter versteht man die Ver-
feinerung und Optimierung der Gefalinahttechniken [79,85]. Dieses Verfahren
beruht auf dem Prinzip der Reduktion von postoperativ auftretenden hamody-
namisch ungunstigen Flussphanomenen. Unter diesem "Shear stress versteht
man eine laminare Schubspannung des Blutes auf der Grundlage des Blutflus-
ses [120].

Der zweite Ansatzpunkt beschaftigt sich mit der endoluminalen und perkutanen
Brachytherapie [62,72,150]. So soll die Offenheitsrate nach perkutaner translu-
minaler Angioplastie verlangert werden. Jedoch sollten dabei die unerwiinsch-
ten Nebenwirkungen vor allem im Rahmen der perkutanen Brachytherapie oder
der DNA-Veranderungen nicht auf3er Acht gelassen werden.

Alles in allem stellt sich derzeitig die Moglichkeit eines suffizienten alloplasti-
schen GefaRersatzes fur distale Verschlisse mit sehr kleinem Lumendurch-
messer unbefriedigend dar. Dies macht eine kontinuierliche Verbesserung der

aktuell verfugbaren Gefal3prothesenmaterialien dringend notig.
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Biologische Modifikationen

Beim “Endothelial Cell Seeding“ (ECS) werden entsprechende Kunststoffpro-
thesen mit in-vitro gezichteten Endothelzellen beschichtet [7,53]. Dies gestaltet
sich bislang noch auflerst kosten-, zeit- und materialaufwendig. Beim ECS wer-
den perioperativ Venen des Patienten gewonnen und diese mechanisch oder
enzymatisch zerstort. Die so gewonnene Zellsuspension enthalt hauptsachlich
das Endothel der Venen und dient als Spulflissigkeit der Kunststoffprothesen
vor Implantation. Andere Endothelzelldonatoren wie beispielsweise Zellen aus
dem Peritoneum oder Fettgewebe sowie Oberflachenmodifikationen von Kunst-
stoffprothesen wurden erforscht. Einige dieser Versuche konnten bereits wis-
senschaftlich Uberzeugen [18,49,66,92,138]. Im Hinblick auf Oberflachenmodifi-
kationen wurde vor allem bezuglich verschiedener Beschichtungen zur besse-
ren Adhasion der Endothelzellen geforscht.

Um die Funktion der Gefafl’e zu rekonstruieren, kann man das Verfahren des
“Tissue engineering“ anwenden. Dabei soll ein biologisches Gefal} in-vitro ge-
zuchtet werden. Unter Ausnutzung chemischer, technischer und mechanischer
Methoden soll die vollstandige Funktion und Struktur des defekten Gewebes
oder Organs wiederhergestellt werden. Das Verfahren baut sich auf 3 Saulen
auf: 1. isolierte Zellen allogenen, autologen oder xenogenen Ursprunges, 2.
synthetische oder biologischen Polymere und 3. bioaktive Substanzen, das
heisst Applikation von gewebeinduzierenden Stoffen. Resultierend soll unter
Anwendung einer oder mehrerer Punkte in Zukunft eine medikamentdse hamo-
lytische Dauertherapie unnotig werden [18,137].

Des Weiteren orientieren sich zunehmend internationale Forschungsgruppen
an der Erforschung und Nutzung der Gentherapie zur Hemmung der Proliferati-
on und Migration von glatten Muskelzellen [34]. Weitreichende Ergebnisse mit

signifikanten Langzeitergebnissen stehen allerdings noch aus.
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Pharmakologische Ansatze

Auf pharmakologischer Ebene haben sich grof3e Fortschritte im Bereich der lo-
kalen Medikamentenfreisetzung durch die Entwicklung der “drug-eluting stents®
ergeben. Das Prinzip eines solchen “drug-eluting stent® basiert auf der kontinu-
ierlichen Abgabe von inkorporierten Molekllen aus der Stentoberflache. Bei
diesen Molekilen handelt es sich um biologisch aktive Substanzen, die zum
Beispiel immunsuppressiv (Sirolimus) oder zytostatisch (Paclitaxel) wirken. Auf
diese Weise soll die Intimahyperplasie unterdrickt werden [67,83].

Basierend auf Studien konnte festgestellt werden, dass dieses Medikamente
nur dann wirken, wenn sie aus einem Polymer freigesetzt werden [128,144].
Mittelfristig konnten bislang viel versprechende Ergebnisse belegt werden
[44,54,56,64].

Daneben finden Thrombozytenaggregationshemmern und Antikoagulantien in
der klinischen Routine breite Anwendung. Positiv in Bezug auf die Intimahy-
perplasie (IH) konnte hier vor allem Heparin in Studien Uberzeugen, wohinge-
gen Thrombozyten-aggregationshemmer, Kalziumantagonisten, Steroide, ACE-
Hemmer, Wachstumsfaktorenantagonisten oder Lipidsenker diese Wirkung
nicht erzielten [32].

Noch nicht in den gefalchirurgischen Alltag Einzug gefunden haben das Im-
munsystem beeinflussende Substanzen wie beispielsweise Sirolimus. In ver-
schiedenen Studien konnte bislang schon der antiproliferative Effekt auf die
glatten Muskelzellen nachgewiesen werden [95,116]. Dies macht man sich in
der Transplantationsmedizin zunutze. Da die chronische Abstol3ung auf solchen
Proliferationsprozessen beruht, kann man durch die Gabe von Sirolimus diese
deutlich verzégern. Unter Berucksichtigung dieser Tatsachen 6ffnen sich hier

unzahlige Ansatzpunkte fur zuklnftige Forschungen.
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1.4. Fragestellung und Zielsetzung

Ziel der vorliegenden Arbeit ist die Herstellung einer neuen, multifunktionellen
Gefallprothese, die den oben genannten Problemen alloplastischer Materialen
gerecht wird. Dafir muf ein einfach replizierbarer Mechanismus zur Herstellung
dieser Prothesen entwickelt werden.

Neben der primaren Dichtigkeit der Prothesen soll besonderes Augenmerk auf
die Oberflachenmodifizierung und Medikamentenfreisetzung gelegt werden.

In dieser Disserationsschrift werden das Konzept und die praktische Umsetzung
des Herstellungsprozesses dargelegt. Als Ausgangsmaterial dafur dienten her-

kommliche Polyesterprothesen.

Zur Anderung der mechanisch-physikalischen Eigenschaften werden wir die Si-
likon-Beschichtung variieren. Es gilt zu klaren, ob diese modifizierten Prothesen
vergleichbare Eigenschaften zu herkdmmlich genutzen Prothesen aufweisen

und ob sie den ISO-Normen gerecht werden kénnen.

Eine Modikation der biologischen Charakteristika wird durch Beschichtung mit
verschiedenen Oberflachenmolekulen vorgenommen und durch die Einbringung
von Medikamenten erreicht. Ziel ist, die Thrombogenitat zu reduzieren. Diesbe-
zuglich wird besonderes Augenmerk auf den zeitlichen Verlauf der Gerinnungs-
kaskade gelegt werden. Bezuglich der Medikamentenfreisetzung im Sinne einer
“‘drug-release” Prothese stellt sich die Frage, ob dieses Prinzip verwirklicht wer-
den kann und wie sich die zeitliche Elution darstellen wird. Es gilt nachzuwei-
sen, ob die Medikamente an die die Prothesen durchspulende Losung, an das

umgebende Gewebe oder aber an beides abgegeben wird.
Richtungspunkt fur weiterfUhrende Forschungen ist der Einsatz der so herge-

stellten Prothesen im Tierversuch und bei positiven Ergebnissen Testung der-

selben im menschlichen Korper.
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2. Material und Methoden

Basis der neuen Prothesen stellten Polyesterrohrchen dar. Diese wurden ma-
schinell mit einem sogenannten Prapolymer aus Polydimethylsiloxan (PDMS)
beschichtet, woraufhin eine regelmalige Silikon-Ummantelung entstand. In ei-
nem zweiten Schritt wurden auf nass-chemischem Weg verschiedene funktio-
nelle Gruppen an der Oberflache zum dauerhaften Verbleib gebunden (iono-
gen/kovalent). AbschlielRend erfolgte die Einbringung von Medikamenten in die
Matrix des Silikons. Diese Molekile waren physikalisch gebunden und konnten
mit der Zeit abgegeben werden.

Die Analyse umfasste die Untersuchung der physikalischen und biologischen
Eigenschaften. Zur Oberflachenanalyse wurden reine Silikon-Schlauche ver-
wendet, wobei verschiedene funktionelle Gruppen evaluiert wurden. Die Elution
der Molekule wurde in einem eigens dafur entwickelten Kreislaufmodell darge-

stellt.

2.1. Herstellung der Silikon-beschichteten GefalBprothesen

21.1. Grundgerust Polyesterprothesen

Als Grundlage dienten unbeschichtete Polyesterprothesen mit einem Innen-
durchmesser von 6mm (Micron™, Fa. Intervascular). Zum Vergleich wurden
neben den unbeschichteten Materialien beschichtete Polyestergrafts (InterGard
Silver®, Fa.Intervascular; Meadox knitted Hemashield®, Fa. Boston Scientific)
und PTFE-Rohrprothesen (Goretex®strech, Fa. Gore) mit einem Innendurch-

messer von 6mm verwendet.

21.2. Polydimethylsiloxan (PDMS)

PDMS (Polydimethylsiloxan) ist besser unter dem Namen Silikon bekannt. Es

stellt ein Hybrid aus organischer und anorganischer Chemie dar.
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Abbildung 2:Strukturformel des linear aufgebauten, reinen Silikon-Ols. An ein Siloxanmolekiil [Si-O]
sind jeweils 2 Methylgruppen (CHs-) gebunden. ( aus ,Silikon“-Skript von M.Schneider/C. Blodig,
Fachschule fir Technik/Troisdorf (2002), Seite 2, Internetversion)

Reines Silikon-Ol ist linear aufgebaut (Abbildung 2). Dabei bestehen die Sili-
konKetten aus einem Gerust aus Si-O-Einheiten, dem Siloxan. An eine Si-O-
Einheit sind jeweils 2 Methylgruppen gebunden. Es entsteht das Poly-
Dimethylsiloxan. Reines lineares Silikon liegt abhangig vom Molekulargewicht
entweder als dinnflissiges Ol oder aber als sirupartiges Gel vor. Erst die drei-
dimensionale Quervernetzung des Polymers ergibt die feste Form des Silikons,
aus denen auch die im Versuch verwendeten Silikon-Schlauche hergestellt
wurden (Abbildung 3).

Auch die Silikon-Schicht, die wir auf die neu modifizierten Prothesen aufbrach-

ten, bestand aus dem dreidimensionalen Silikon.
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Abbildung 3: Durch Quervernetzung der Polymerketten entsteht die dreidimensionale Form des Si-
likons. Dadurch nimmt das Silikon seine typische feste Zustandsform an.( aus ,Silikon“-Skript von
M.Schneider/C. Blodig, Fachschule fur Technik/Troisdorf (2002), Seite 3, Internetversion)

Fir die Herstellung der Silikon-beschichteten Prothesen wurde eine Losung aus
60g Ethylazetat und 10,8g Silikon verwendet, die uns durch die Fa. — bionic-

surfaces — freundlicherweise bereitgestellt wurde.
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2.1.3. Maschinelle Silikon-Beschichtung

FUr die Beschichtung von Polyesterprothesen mit Silikon in unterschiedlichen
Starken entwickelten wir eine maschinelle Vorrichtung. Die nachfolgende Skiz-

ze verdeutlicht den Aufbau.

1

Abbildung 4: Schematischer Aufbau der Silikon-Beschichtungseinheit. Drehrichtung und Vorschub
in Pfeilrichtung.

(1) Drehbank

(2) Support

(3) Eingespannte GefaRprothese

(4) Uber ein Schlauchsystem tropft kontinuierlich das Prapolymer auf die sich dre-

hende Prothese

Als Grundbaustein der Silikon-Beschichtungseinheit diente eine Drehbank.
Uber ein Schlauchsystem wurde ein Infusomat angeschlossen, (ber welchen
das Prapolymer auf die zu beschichtende Prothese aufgebracht werden konnte.
Dazu wurde die Prothese in die Werkbank eingespannt und auf die vom Her-
steller angegebene Nutzlange gedehnt.

Die Infusiomat-Spritze wurde anschliessend mit der Silikon-Suspension befillt
und mit einem Kunststoffschlauch verbunden. Das andere Ende des Schlau-
ches wurde an einer Kanule befestigt, die direkt an der Werkbank an einem

kleinen Support angebracht war und exakt Uber der Prothese endete. Dieser
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Support bewegte sich stetig in eine definierte Richtung und stellte so eine
gleichmafige Silikon-Verteilung auf der zu beschichtenden Prothese sicher.

Zur Durchfuhrung der ersten Silikon-Beschichtung wurde eine Tropfgeschwin-
digkeit von 10ml/min gewahlt. Nach Beendigung dieses ersten Beschichtungs-
vorganges musste die Prothese bei 100°C fur 30 Minuten getrocknet werden.
Durch kontinuierliche Erwarmung und damit Verdunstung des Losungsmittels
konnte die Quervernetzung des Silikon-Ols katalysiert werden. Im Anschluf
folgte ein zweiter Beschichtungsschritt, der identisch zum ersten durchgefihrt
wurde. Da sich das Prothesenmaterial mit jedem Beschichtungsschritt zuneh-
mend mit Silikon sattigte, wurde ab dem zweiten Vorgang eine geringere Tropf-
geschwindigkeit von 5ml/min gewahilt.

Nach erneuter Trocknung (100°C, 30 Minuten) konnten die Silikon-
Beschichtungen beliebig oft wiederholt werden. Wir entschlossen uns, die Pro-
thesen bis maximal 4x zu beschichten, wobei beim dritten und vierten Durch-

gang eine Tropfgeschwindigkeit von 3ml/min gewahlt wurde.

21.4. Oberflachenmodifizierung

In Abbildung 5 wird schematisch die Oberflachenmodifizierung der Silikon-
Oberflachen dargestellt. Die genauen Arbeitsschritte gelten als “proprietary me-
thod“ (Firma — bionic-surfaces —). Es wurden verschiedene Molekile auf nass-
chemischem Wege auf die Silikon-Oberflache aufgebracht. Als Molekile dien-

ten die unter Tabelle 3 aufgefuhrten Stoffe.

-22 -



4 N
Surface-modified Silicone Rubber

Surface-modification means:
equipping the surfaces of shaped
silicone - PDMS - articles with
functional groups, 2.9.

*+ ammonium -MH,*

* carboxylate -COOr

* sulfonate -S0,-

* hiydrosyl -OH

Features of “ordinary” Silicons:

* known since more than S0 vears

* standard for life-zaving devices

* non degradable

* standardized industrial production ..

* post-cured for 4 h at 200°C

* MO absorption in the UV-range

* gvailablity: “zoft as wax and hard as bone”
- fram Shore & 20 to 80

Surface-modification is achieved by Functional groups are visualized with
a simple wet-chemical (washing) pmoess water-soluble dyes - their density is tailorable

ii

activating biologically active
solution compounds in
aguecus solution

Features of Surface-modified Silicone

stable water-wet silicone improved thromboresistance enhanced cell growth -
surfaces - increase of - whole blood, no additives, in mammalian cells on surface-
surface free energy from contact with surface-modified modified 35/#-CCF (our open-
22 mMim to 65 mMm and native silicone paricles porous cell culture foam)

P ﬂ‘h

N - Y,

Abbildung 5: Poster tber die Technik der Oberflachenmodifizierung von Silikon-Prothesen. Mit
freundlicher Genehmigung durch Dr. R. Siegel, - bionic-surfaces — , Wirzburg
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Molekil Strukturformel Eigenschaften
CH: Negativ geladene O-
Silanolat s|i—o' berflache, Radikalen-
(|3H3 bildung
H
) Hydrophile und hydro-
Alkylhydroxid C—OH )
phobe Anteile
H
H H Verminderte Throm-
Polyvinylalkohol | .
-{ C—C bozyten-Adharenz,
(PVA) )
H  OH/ hydrophil
H H
Polyethylenoxid | Verringerte Proteinad-
-+ C—C—0
(PEO) | harenz
H H A
CHU O .
. | i Negativ geladene O-
Zinksulfat Si—0-2Zn-0- S- .
' L berflache
CHs e}
Silikon & Biologisch inert, hyd-
(Polydimethyl- S| o rophob, verminderte
—
Siloxan, | Thrombozytenadha-
CHs
PDMS) f renz
H H H H
Polyvinylpyrrolidon - (|: ccc} Hydrophil; Anderung
(PVP) H N H :L k der Protein-Adhérenz
0=C \r; o=¢ o
¢ -6

Phosphorylcholin
(PC)

Hydrophobe / lipophile
Oberflache; verringer-
te Thrombozyten-

Adharenz

Tabelle 3: Ubersicht Uber die verwendeten Molekiile zur Oberflichenmodifikationen, deren

Wirkung sowie physikalische Eigenschaften und chemische Struktur [83].
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2.1.5. Medikamenteninkorporation

Im Anschluss an die Oberflachenmodifikation wurden die unter 2.1.6 aufgefuhr-
ten Molekile auf nass-chemischem Weg in die Silikon-Matrix inkorporiert. Dafur
wurden die zu inkorporierenden Molekule in ein Losungsmittel gebracht, wel-
ches gleichzeitig als Quellmittel fur die Silikon-Matrix fungierte. Dieser Prozess
unterliegt den Gesetzen der Diffusion (Fick'sches Gesetz) und Konvergenz
(Darcy's Gesetz). Im Anschluss an die Kontaktierung der Silikon-Prothesen mit
dem Losungsmittel und Verdunsten desselbigen lagen die bioaktiven Molekule

in der Silikon-Matrix gebunden vor.

2.1.6. Molekiile zur Elution

ASS (Azetylsalizylsaure)

O
S O—C—cH .
@ = ™ coon__| )

Abbildung 6: Strukturformel (a) sowie 3-D Darstellung (b) von ASS (aus http://www. wikipe-
dia.org)

ASS mit seiner analgetischen, antipyretischen, antiphlogistischen und anti-
rheumatischen Wirkung wurde schon durch die Kelten und Germanen durch
Kochen von Weidenbaumrinden genutzt. 1874 konnte es erstmals groftech-
nisch hergestellt werden.

Die Wirkung beruht auf der Hemmung der Prostaglandinsynthese durch irrever-
sible, unspezifische Hemmung des Enzyms Cyclooxygenase (COX) sowie der

Thromboxansynthese in den Thrombozyten. Die COX-Hemmung dauert die
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restliche Uberlebenszeit der Thrombozyten an (7-10 Tage), da diese Zellen kei-

ne neuen Enzyme bilden kénnen [http://www.wikipedia.org].

Sudanrot

L 2
A
HO

Abbildung 7: Strukturformel von Sudanrot. Adsorptionsmaxima: 375 und 540 nm.

Sudanrot ist ein synthetisch hergestellter, hydrophober Azolfarbstoff welcher
mittels Photometrie in Fllssigkeiten bestimmt werden kann. Sudan-Farbstoffe
kénnen Ole/Fette, Kohlenwasserstoffe sowie Wachse durch Léslichkeit in den-

selben anfarben.

Gentamycin (Refobacin®)

Gentamycin als Aminoglykosidantibiotikum hemmt die mMRNA und verhindert so
die Protheinsynthese vor allem gramnegativer Bakterien. Erstmals wurde es
zwischen den 60er und 70er Jahren kommerziell vermarktet. Nachteilig zu er-
wahnen sind die Nephro- und Ototoxizitat, weswegen es in der Humanmedizin

als Langzeittherapeutikum umstritten ist [http://www.wikipedia.org].

Immunsuppressivum (IS)

Bei IS handelt es sich um ein Medikament, welches aus Patent-rechtlichen
Grunden nicht naher bezeichnet werden kann. Es besitzt eine immunsuppressi-

ve Wirkung.
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Sirolimus (= Rapamune®, Fa. Wyeth)

Das Immunsuppressivum Sirolimus wurde erstmals auf den stdpazifischen Os-
terinseln entdeckt. Es wird von einem Pilz namens Streptomyces hydroyopius
gebildet (Abbildung 8).

Seit 1999 ist es in Kombination mit anderen Immunsuppressiva zur Therapie
von Nierentransplantierten durch die FDA zugelassen worden. Das Wirkprinzip
von Rapamune®, welches ein makrolytisches Lakton darstellt, gestaltet sich wie
folgt. Zunachst wird die Zytokin-Gen-Expression inhibiert. Dadurch wiederum
kommt es zu einer Hemmung der T-Lymphozyten-Aktivierung. Die Proliferation
der T-Lymphozyten wird durch intrazellulare Kopplung des Sirolimus an einen
FKBP-12 Rezeptor ausgelost. AuRerdem wird durch diese Reaktionen die Pro-
duktion der Antikdrper gebremst. Das Besondere jedoch ist der ausgepragte Ef-

fekt auf die glatten Muskelzellen mit relativ geringem Nebenwirkungsspektrum.

Abbildung 8: Strukturformel von Sirolimus, auch als Rapamycin (Rapamune®) bezeichnet
(http://www.wikipedia.org).

Der therapeutische Bereich von Sirolimus ist je nach Kombination mit anderen
Immunsuppressiva unterschiedlich und schwankt zwischen 4-12ug/L (Kombina-
tion mit Azathioprin, Ciclosporin, Sirolimus) und 10-20ug/L bei einer Zweifach-

kombination mit einem Steroid.
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2.1.7. Sterilisation

Als Sterilisationsverfahren der Silikon-beschichteten Prothesen wurde die
Plasmasterilisation angewendet (Zentralsterilisation der Universitatsklinik Wirz-
burg). Dieses Verfahren wurde gewahlt, da bei hdheren Temperaturen die Wir-
kungswahrscheinlichkeit der Immunsuppressiva nicht mehr gewahrleistet wer-

den kann.

2.2. Analyse der Prothese

Die Testung der Prothesen umfasst physikalische und biologische Eigenschaf-
ten. Dabei kamen zahlreiche Untersuchungsmethoden zur Anwendung. Es folgt
die Auflistung der verwendeten Gerate/Modelle und Testmethoden. Samtliche
Untersuchungen wurden in Anlehnung an die ANSI/ISO Norm 7198 (2001)
durchgefuhrt.

2.21. Testung der physikalischen Eigenschaften
Dichtigkeit

Die Dichtigkeit der Prothesen wurde im Kreislaufmodell untersucht. Durch Auf-
fangen der durch die Prothesenwand entweichenden Flissigkeitsmenge konnte
man die Durchlassigkeit der Grafts bestimmen. In der Industrie wird der FlUs-
sigkeitsverlust pro cm? pro Minute bei 120mmHg als Qualitatsmerkmal angege-

ben. Dieser sollte unter 5ml/cm?min (120mmHg) liegen.
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Compliance

Unter Compliance versteht man die druckabhéngige Anderung des Prothesen-
durchmessers (Dehnbarkeit der untersuchten Gefal3prothesen). Die Berech-

nung erfolgt nach folgender Formel.

AD * 100% D - Ausgangsdurchmesser
C = AD - Durchmesser-Anderung
D* AP AP - Druckdifferenz (Einheit:
Nm? = Pa)
C - Compliance

Mittels eines intravaskularen Ultraschallgerates (IVUS) konnten die Innen-
durchmesser der Prothesen bei verschiedenen Dricken von 0 und 120mmHg

gemessen und so die Compliance errechnet werden.

DurchstoBkraft

Diese physikalische Eigenschaft konnten mit Hilfe eines Tensiometers definiert
werden (Instron 4502, Klemmbackenabstand 2cm, Zug/Druckgeschwindigkeit
20mm/min).

Zur Bestimmung der Durchstol3kraft wurde eine Prothesen-Probe mit einer Vor-
spannung von 2N in das Messgerat eingespannt (verwendete Nadel GR 65,
Faden Maxon 2x0). Der Versuch wurde fur jede Probe 10 mal wiederholt. Die
bendtigte Kraft zur Durchstechung der Prothese kam in einem Weg-Kraft-

Diagramm graphisch zur Darstellung.
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Elastizitat

Auch zur Bestimmung der Elastizitat der Prothesen wurde das Tensiometer
genutzt. Dafur wurden jedoch keine Stlcke der Prothesenwand, sondern kleine
Rohrenstucke in das Gerat eingespannt.

Zur Bestimmung der Elastizitat wurden die Enden des Prothesenstlckes jeweils
zwischen die Klemmbacken des Tensiometers gespannt und dann parallel zur
Langsrichtung 1cm auseinandergezogen. Die dafur notwendige Kraft N konnte
dann im Weg-Kraft-Diagramm direkt am Computer abgelesen werden (Software
Series IX, Fa. Instron).

Bestimmt wurden die Langs- und Querstabilitat, also die Kraft, bei der das Ma-
terial zerreisst, sowie die Langs- und Querelastizitat (Elastizitatsmodul E). Die
Elastizitdt ist charakteristisch fur jedes Material und kann mit Hilfe des
Hook schen Gesetzes vereinfacht berechnet werden.

Der Begriff Elastizitat steht flr die Spannkraft, also dem ,Bestreben fester Kor-
per, eine unter dem Einfluss einer dufReren Kraft angenommene Verformung
nach Sistieren der Kraft rickgangig zu machen. Die Verlangerung eines elasti-
schen Stabes ist im Allgemeinen der Zugkraft proportional (nach dem Gesetz
von Hooke). Samtliche Korper sind nur innerhalb einer bestimmten Grenze
(Elastizitatsgrenze) elastisch. Dartber hinaus tritt bleibende Verformung oder

Zerstorung ein.” (zitiert aus: http://www.wissen.de ).

Zur Berechnung der Elastizitat kann man das Hookesche Gesetz heranziehen.

o=E"¢ o - mechanische Spannung (Einheit: Nm2=Pa)

€ - elastische Dehnung (Al/lp)

lo - Ausgangslange (Einheit: m)
Al

E

Langenanderung (Einheit: m)

Elastizitatsmodul (Einheit: Nm2=Pa)

Nach Umstellung der Formel resultiert folgende Gleichung.
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o= E*Allp
E = o/ Al Einheit: E in N/mm? = Mpa

Das mit dieser Formel errechnete Elastizitatsmodul ist charakterisch fur die un-

tersuchte Prothese.

Die Langssteifigkeit der Prothesen ist vom so genannten “Crimping“ abhangig.
Man versteht darunter eine ringférmige Plissierung bei Gefaliprothesen zur Er-
hohung der Stabilitat.

Berstungsdruck

In die Prothesen wurde ein PTA-Ballonkatheter (Durchmesser 12mm, Dia-
mond®, Fa. Boston-Scientific) eingebracht und bis 20atm Druck aufgedehnt.

Danach wurde die Prothese makroskopisch untersucht.

2.2.2. Verwendete Gerate und Medien

Kreislaufmodell

Zur Untersuchung der Dichtigkeit, Compliance und Elution wurde ein Kreislauf-
modell etabliert (Abbildung 9). Mittels eines Silikon-Schlauches (Fa. A. Harten-
stein, Wurzburg) mit einem Innendurchmesser von 8mm wurde ein geschlosse-
ner Kreislauf angefertigt, welcher an zwei Seiten durch ein Steigrohr unterbro-
chen war. Das eine Steigrohr war mit einem Behalter verbunden, in dem die
Flussigkeit in Form eines Reservoirs gespeichert wurde. In das Kreislaufmodell
wurde des Weiteren ein Flussmesser (DFM/POM + ARS 260 Totaliser, Fa. B. I.
O. Tech), ein Druckmesser (GMH 3110, Fa.Greisinger) und eine Turbinenpum-
pe (12V Pumpe, Fa. Comet) eingebaut. Durch zwei Ventile konnte der Fluss
geandert und damit der Druck variierbar geregelt werden. Fur unsere Versuche
verwendeten wir als Standard einen Fluss von 500ml/min bei einem Druck von

120mmHg. Die Prothesen konnten in den Kreislauf Uber Verbindungssticke

-31-



(Fa. A. Hartenstein, Wirzburg) zwischengeschaltet werden. Zur zeitlich unab-
hangigen Entnahme von FlUssigkeitsproben wurde eine Kandle in den Silikon-

Schlauch eingebracht.

Wasser-
tank

Steig-
rohr

Silikonschlauch

Turbinenpumpe Druckmesser

Oa-——an

TestProthese

Ventil Flussmesser

Abbildung 9: Schematische Darstellung des Kreislaufmodells, in den die Prothesen zwischenge-
schaltet werden kénnen. Dabei sind Druck und Flussgeschwindigkeit variabel.

Intravaskularer Ultraschall (IVUS)

Mit Hilfe des IVUS (Gerat: Clear-view™Ultra, Fa Boston Scientific; Sonde: So-
nicathUltra 20MHz, 5F, Meditech, Fa. Boston Scientific) wurden die Innen-
durchmesser der Prothesen in Abhangigkeit von Druckschwankungen unter-
sucht. Dazu wurde die Sonde Uber eine Inzision in der Silikon-Schlauchwand
des Kreislaufmodelles eingebracht und der Sondenkopf soweit vorgeschoben,

bis dieser in der Mitte der zu untersuchenden Prothese zu liegen kam.

Rotationsmodell

Um die verschiedenen Oberflachen der Prothesen hinsichtlich ihrer Hamokom-
patibilitat zu testen, wurde von uns eigens dafur ein Rotationsmodell entwickelt.
Nach Montage einer Haltevorrichtung an das Grundgestell konnten die ange-

brachten Prothesen um die eigene Langsachse rotieren.
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Im Rahmen des Versuchsablaufes wurden die Prothesen mit antikoaguliertem
Probandenblut (3000IE Heparin i.v. 30 Minuten vor Blutentnahme) bei Raum-
temperatur gefullt und die Enden luftdicht verschlossen. Anschlielend wurden
die Prothesen an der Querstange des Modells befestigt. Im Folgenden wurde
die Querstange in Bewegung versetzt und die Prothesen rotierten gleichmafig
um ihre Querachse. Eine Luftblase zirkulierte bei einer Umdrehung genau ein-
mal durch die komplette Prothese. Nachfolgende Skizze (Abbildung 10) ver-

deutlicht den Aufbau des Rotationsmodells.

Dririehs-
stange

Silikon-
schlduche

Enden
verschlossen

Silikon-
schiduche

it Bt
gefiit

Abbildung 10: Schematische Darstellung des ,Rotationsmodells“. Durch kontinuierliche Rotation
der blutgefillten Prothesen wurde die ununterbrochene Blutbewegung gewahrleistet.

(1) Blutgefiillte Gefallprothese zur Untersuchung der Gerinnungsvorgange an
verschiedenen modifizierten Oberflachen
(2) Motor

Nach definierten Zeitintervallen wurde das Blut aus den Prothesen enthommen.
Insgesamt waren die 7,5ml Blut bei einer Prothesenlange von 20cm. 4ml wurde
bei 7°C, 2000U/min fir 10 Minuten zentrifugiert. Das so gewonnene plattchen-
arme Plasma wurde in Eppendorfrohrchen umgefullt und bei —20°C tiefgefroren.
So war es moglich, die gewonnenen Proben zu einem spateren Zeitpunkt zu

analysieren, ohne dass es zu einer enzymatischen Zerstérung der zu untersu-
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chenden Gerinnungsfaktoren kam. Die restlichen 2,5ml Blutprobe wurden fur

die Analyse der Routinefaktoren verwendet (siehe 2.2.3).

Tensiometer

Zur Bestimmung physikalischer Eigenschaften (Quer- und Langssteifigkeit,
Durchstosskraft ) diente uns ein Tensiometer (INSTRON, 4502. Software: Se-
ries 1X).

pH-Meter

Zur Analyse der Elution von ASS aus einer Silikon-Modellprothese wurde diese
in eine NaCl-Lésung gelegt und in Abhangigkeit von der Zeit pH-Messungen
(Mini pH-Meter 201, Conrad Electronic) durchgefuhrt.

Rasterelektronenmikroskopie (REM)

Zur Oberflachenanalyse der modifizierten Prothesen wurde die REM eingesetzt.
Die aus den Prothesen entnommenen Proben wurden in Glutaraldehyd fixiert.
Da beim anschlieBenden Entwassern mit Aceton das Silikon der Prothesen
aufquellen wurde, musste dies mit Ethanol geschehen. Dieser Schritt wird als
Dehydrierung bezeichnet. Anschliessend wurden die Proben mit Hexamethyldi-
silazane getrocknet.

Fur das “freeze etching®, also dem ultradinnen Bedampfen der zu untersu-
chenden Oberflache mittels Gold-Palladium, wurde das zu untersuchende Ob-
jekt auf einem Bankchen fixiert.

Die rasterelektronenmikroskopische Untersuchung der Prothesen geschah in
freundlicher Zusammenarbeit mit dem Biozentrum der Universitat Wuarzburg,
Theodor-Boveri-Institut, Abteilung fur Elektronenmikroskopie (Leiter: Prof. Dr.
G. Krohne).
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Verwendete Fliissigkeiten im Kreislaufmodell

Fir die Standarduntersuchungen wurde 0,9%ige Natriumchloridldsung verwen-
det. Dazu zahlten die Untersuchungen mittels IVUS, die Auswaschversuche fur
IS und ASS sowie die Untersuchungen der Elution mittels Sudanrot.

Fir die Elutions-Tests von Sirolimus verwendeten wir 5%iges humanes Serum-
albumin. In-vivo Erfahrungen zeigen, dal} die Molekile nach Abgabe aus der
Prothese sofort an Proteine gebunden werden (). Dies ist bei Versuchen mit
Natriumchlorid nicht moglich, da sich in dieser Flussigkeit keine Proteine befin-
den. Bei herkdmmlichen Standardnachweisen wird so die Konzentration des
geldsten Stoffes stets geringer ermittelt. Um nun in-vitro vergleichbare Ergeb-
nisse zu erhalten, wahlten wir eine Proteinlosung, die dem Blut im menschli-
chen Korper naher kommt. Die Untersuchung der Proben wurde durch das La-

bor Limbach in Heidelberg durchgefuhrt.

2.2.3. Testung der biologischen Eigenschaften

Routineparameter der Gerinnung

Im Rahmen der Testung der Prothesen bei Blutkontakt wurde ein Teil des Blu-
tes zu Laboruntersuchungen an das Zentrallabor der Universitat Warzburg un-
ter Leitung von Prof. Dr. U. Walter versandt. Zur Ermittlung wurden die gangi-
gen Routineverfahren angewandt. Dabei lag das Augenmerk auf nachfolgend

erlauterte Parameter.

Quick (TPZ=Thromboplastinzeit), INR (International Normalized
Ratio)

Die Thromboplastinzeit dient bei der Einnahme von Cumarinen zur Therapie-
kontrolle und wird im Zitratplasma unter Zugabe von Gewebsthromboplastin
bestimmt. Der Normalwert liegt zwischen 70-120%. Da es allerdings viele ver-

schiedene Thromboplastine im Blut gibt und nicht jedes Labor ein und dasselbe

' Labor Limbach, Dr. Jochen Beyer, personliche Mitteilung
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Thromboplastin bestimmt, wurde mit dem INR ein weiterer Wert eingefihrt, um
einen vergleichbaren Standard zu erhalten. Hierbei liegt der Normalwert bei 1.
Veranderungen der Thromboplastinzeit deuten auf plasmatische Gerinnungs-
stérungen hin. Dazu zahlt das exogenes Sysem mit den Faktoren I, VII, X, so-

wie dem Prothrombinkomplex.

PTT (partielle Thromboplastinzeit)

Als fruher Gerinnungsmarker nach Fremdoberflachenkontakt gilt die PTT, wel-
che je nach Ausmass der Aktivierung des intrinsischen Systems abfallt. Der
Normalwert liegt bei 28-40s. Im Gegensatz zur TPZ erweist sie sich auch nach
Verminderung von verschiendenen Vorphasefaktoren wie den Faktoren VIllil:c,
IX, Xl, XIlI als verlangert.

TZ (Thrombinzeit)

Die TZ (Normwert: 17-22s) dient klinisch als Marker flr die Heparintherapie. Sie
ist verlangert, wenn die Fibrinogenkonzentration im Blut sinkt oder Gerinnung-
sinhibitoren von der Oberflache ins Blut abgegeben werden. Bestimmt wird die

TZ aus Zitratplasma unter Zugabe von Thrombin.

Fibrinogen (Faktor I)

Fibrinogen als Grundlage des Thrombins steht als Endprodukt der Gerinnungs-
kaskade. Ebenfalls ist es Teil des Plasmins, einem bedeutenden Enzym der Fi-
brinolyse. Die Fibrinogenbestimmung gilt einerseits als Suchtest fir einen Fibri-
nogenverbrauch, eine Hypo-, Dysfibrinogenamie oder als Uberwachungsthera-
pie einer fibrinolytischen Therapie. Bei Entzindungen, Diabetes mellitus, Tumo-
ren oder nach Operationen kann man haufig erhdhte Werte verzeichnen. Patho-
logisch niedrige Konzentrationen werden vor allem bei der dissiminierten intra-
vasalen Gerinnung (DIC) und der Verbrauchskoagulopathie oder bei einer er-
hohten Plasminfreisetzung/-aktivierung mit folgender Hyperfibrinolyse gesehen.
Der Normwert betragt 150-400mg/dl.
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Antithrombin Il (AT Ill)

Als Serinprotheaseninhibitor hemmt AT Ill das Gerinnungssystem schon in
kleinsten Konzentrationen (Norm: 70-120%). Es wird entweder immunchemisch
oder mittels chronogenem Substrat bestimmt und gilt klinisch als wichtiger Hin-

weis auf eine DIC.

Blutbild

Des Weiteren wurde aus EDTA-Blutproben ein Blutbild mit Bestimmung von

Erythrozyten-, Leukozyten, Thrombozytenzahl und Hamoglobin (Hb) bestimmt.

ELISA-Untersuchungen (enzyme-linked immunosorbent assay)

Zum Nachweis sehr geringer Proteinmengen verwendet man Ublicherweise das
ELISA —Verfahren. Hiermit konnen Einzelkomponenten der Gerinnung und Fi-
brinolyse bestimmt werden.

Fir unsere Versuche wurde stets eine Doppelbestimmung durchgefihrt (Frau
Dragan, Experimentelle Transplantationsimmunologie, Universitatsklinikum
Wiurzburg).

Dieses Verfahren diente bei der vorliegenden Arbeit der quantitativen Analyse
von Prothrombinfragment F1+2 (Enzygnost F1+2, nmol/l Dade Behring), B-
Thromboglobulin (IU/ml, Roche), D-Dimer (ng/ml, Roche), Tissue Factor (pg/ml,
american diagnostics) und FXlla (ng/ml, Progen).

An eine Festphase wie beispielsweise der Reagenzglaswand wird ein Antikor-
per (AK) gekoppelt, der in seinem Epitop gegen das Antigen (AG) gerichtet ist.
Das nachzuweisende Agens stellt das Antigen dar. Nun wird eine Probe wie
das Blutserum in unserem Fall in das Reagenzglas gefullt (1) und ein weiterer
AK zugegeben. Dieser tragt ein spezielles Enzym, auch Konjugat genannt. Als
Konjugat verwendet man beispielsweise Peroxidase (2). Nach einer vorgege-
benen Inkubationszeit bildet sich ein sogenanntes “Sandwich®. Die Probe hat
sich an den AK geheftet, welcher an der Reagenzglaswand fest verankert wird.

Auf der anderen Seite hat sich der zweiter AK ebenfalls an die Probe geheftet.
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Im Anschluss wird das Uberschissige Konjugat grindlich ausgewaschen (3).
SchlieBlich gibt man dem Ansatz beispielsweise Ortho-Phenyl-Diphosphat
(OPD) im UberschuR zu. Mit Hilfe des Enzyms am zweiten AK wird diese Sub-
stanz gespalten und fuhrt zu einem Farbumschlag. Dieser kann photometrisch
(4) gemessen werden. Die Anderung der Extinktion verhalt sich proportional zur

Enzymaktivitat und demzufolge auch proportional zur Probenmenge.

—C @ —@

B
1)
—C ®
Probe . _C
[Seturn)
Andikdrper Probe mit
nachzumeizendem
Reagenzglas Protein

2 ntikiper _C. /J.\ _©_ - (2)

mit Enzyn \
yekoppett /
—@ —
2. Artikdrper mit Enzym
[z.B.Peroxidaze]
WASCHEN (3)
PHOTOMETRIE (4)
Abbildung 11: Schematischer Ablauf des ELISAs.
(1) Kontakt der zu bestimmenden Substanz mit den Antikdrpern (AK) an der
Gefaloberflache, wo diese fixiert sind.
(2) Zugabe eines mit einer Farbsubstanz beladenen weiteren AK-Lésung
(3) Waschen
(4) Photometrie

Prothrombin F1+2 (Enzygnost®F1+2Micro, Fa. Dade-Behring)

Als direktes, sensitives Mal} fur die Aktivitat der Gerinnung durch Umwandlung
von Prothrombin in Thrombin fallt dieses Molekul als Spaltprodukt ab (Norm:
0,4-1,1nmol/l, Median 0,7; Abbildung 12).
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D-Dimere (Asserachrom®D-Dimer, Fa. Roche-Diagnostics)

D-Dimere gelten als Aktivatoren der Fibrinolyse und fallen in diesem Rahmen
als Spaltprodukte an. Klinisch sind sie wichtiger Indikator einer frischen Throm-
bose oder Lungenembolie (Norm: < 250ng/ml). In unserer Arbeit wurden sie

zum Nachweis der Fibrinolyse herangezogen.

Faktor Xlla (Imubind®Faktor Xlla, Fa. American Diagnosti-
ca)(Hagemann Faktor)

Der Faktor XII (Normwert: 1,73-2,30 ng/ml) qilt als Marker der intrinsi-
schen/endogenen Gerinnung. Dieses System wird durch Kontakt mit einer
Fremdoberflache aktiviert und steht im Mittelpunkt zwischen dem Kininsystem
mit der Aktivierung von Plasminogen und Prakallikrein und dem Fibrinolyse-
system (Abbildung 12).

Tissue Factor (CD 142, Gewebethromboplastin, Faktor Ill) (Imu-
bind® Tissue factor, Fa. American Diagnostics)

Tissue Factor als membrangebundenes Glykoprotein befindet sich im extra-
vaskularen Raum und kommt mit dem Blut bei Gefassverletzung in Kontakt. Ein
Normalwert flr diesen Faktor ist bislang noch nicht etabliert. Es handelt sich

hierbei um den potentesten Aktivator des extrinsischen Gerinnungssystems.
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Abbildung 12: Zusammenfassende Ubersicht iiber die untersuchten Gerinnungsparameter im
Kontext mit dem plasmatischen Hamostase-System. Grun: Gerinnungssystem. Gelb: Fibrinoly-
sesystem. Rot: untersuchte Parameter (ELISA).

B-Thromboglobulin  (Asserachrom® B-TG, Fa. Roche-
Diagnostics)
Als Substrat in den a-Granula der Thrombozyten wird es bei Aktivierung dersel-

ben ausgeschuttet. Demzufolge steigt die Konzentration mit steigender Aktivie-
rung der Plattchen direkt proportional (Norm: 10-401U/ml).

Bakterienwachstum bei Gentamycin-Prothesen

Prothesen wurde durch die Fa. — bionic-surfaces - mit Gentamycin beschichtet.
Daflr wurde eine Silikon-Prothese in eine gesattigte Gentamycinlosung gelegt.
Die Kontaktzeit betrug 5, 10 und 15 Minuten. Im Folgenden wurden von jeder

Probe ein 0,5 x 0,5cm grofRes Stlck auf eine Agarplatte aufgebracht. Eine vierte
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Probe stammte von einer warmebehandelten Silikon-Prothese. Die verwende-
ten Agarplatten waren jeweils mit einer Pilzkultur beimpft (Mikrobiologisches In-
stitut, Prof. Frosch, Universitat Wuarzburg).

Die Proben wurden nach 1, 2, 6, 14 und 56 Stunden entnommen. Mit diesen
Proben wurde dann je ein Filterpapierstreifen getrankt und damit die zweite
Agarplatte beimpft. Diese beiden Agar-Platten wurden nachfolgend in einem

Brutschrank gelagert und die Ergebnisse 24 Stunden spater abgelesen.

2.2.4. Testung der Elution bioaktiver Molekiile

ASS (Azetylsalizylséure)

Zur Untersuchung einer ASS-inkorporierten Silikon-Prothese wurde diese in das
Kreislaufmodell eingespannt und kontinuierlich Proben des durchflieRenden
Mediums (NaCl mit einem pH von 7) entnommen. Mit Hilfe eines pH-Meters

wurde der pH-Wert in regelmafigen Zeitabstanden gemessen.

Sudanrot

Um zunachst makroskopisch festzustellen, ob Moleklle von den neu modifizier-
ten Silikon-Prothesen abgegeben werden, markierten wir ein Silikon-Rohr mit
Sudanrot. Dabei liegt Sudanrot als hydrophober Stoff in der Matrix und nicht an
der Oberflache vor. Nach definierten Zeitpunkten wurden Proben der Losung
aus dem Kreislaufmodell entnommen und photometrisch untersucht (Abbildung
13).
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Silikonrdhre [ it Sudanrot angefarit |

Abbildung 13: Versuchsaufbauskizze zum Nachweis der Elution von Sudanrot aus einer

SilikonProthese.

Gentamycin

Eine Gentamycin-inkorporierte Prothese wurde in das Kreislaufmodell einge-
spannt und mit NaCl-Losung durchspult. Es wurden Proben der Flussigkeit zum
Nachweis des Gentamycins in der Losung entnommen und in das Zentrallabor
der Universitat Wurzburg zur Analyse versandt. Nach Beendigung des Versu-
ches wurden Proben der Flissigkeit und Proben der Prothese auf eine mit einer
Bakterienkultur beimpften Agarplatte gebracht und diese 24h bei 37°C bebruitet

(Mikrobiologisches Institut der Universitat Wirzburg, Prof. Frosch).

Immunsuppressivum (IS)

Zur Bestimmung des |1S-Spiegels und damit zum Nachweis der Elution aus den
Silikon-beschichteten Prothesen wurden ebenfalls Proben der (NaCl-) Lésung
zu definierten Zeitpunkten von 5, 15, 30, 60 Minuten sowie 7 und 30 Stunden
und 7 und 14 Tagen aus dem Kreislaufmodell entnommen. Die Proben wurden

vom Zentrallabor der Universitat Wurzburg analysiert.

Sirolimus (Rapamune®)

Im Rahmen der durchgefuhrten Versuche zum Nachweis der Sirolimus-Elution
aus Silikon-beschichteten Kunststoffrothesen wurden nach 15, 30, 60 Minuten

sowie nach 2, 4, 8, 16 und 32 Stunden Proben der Albuminflissigkeit aus dem
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Kreislaufmodell entnommen. Diese wurden zur exakten Bestimmung des Spie-

gels an das Labor Limbach in Heidelberg versandt.
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3. Ergebnisse

3.1. Physikalische Eigenschaften

3.1.1.

In Tabelle 4 sind Wanddicke, Gewicht und fir die modifizierten Prothesen der

Silikon-Gehalt der beschichteten Prothesen

jeweilige fur verschiedene Prothesenmaterialien zusammengefasst.

Mit zunehmender Beschichtungsanzahl nimmt der Silikon-Gehalt je cm? im Mil-
ligrammbereich zu, ebenso steigt auch die Wanddicke von 0,33mm bei 1x Sili-

kon-beschichteten Prothesen auf 0,46mm bei 4x Silikon-beschichteten Prothe-

sen an.

Beschichtung Anzahl Wand- Mittleres Mittlerer
dicke Gewicht Silikon-Gehalt
(mm) (mg/cm?) (mg/cm?)

Unbeschichtet 29 0,28+0,31 17,02+0,86 0,00

(Micron®)

1x PDMS 7 0,31+0,33 26,8214,53 9,99+4,56

2x PDMS 9 0,34+0,37 35,08+3,85 17,1413,99

3x PDMS 8 0,36+0,43 38,05+3,38 20,93+2,82

4x PDMS 3 0,39+0,48 39,91+6,92 23,0546,66

Intergard™ 1 0,35 31,30 0,00

Gore- 1 0,40 18,40 0,00

tex®strech

Hemashield™ 1 0,37 34,20 0,00

Tabelle 4:Wanddicke, Gewicht und relativer Silikon-Gehalt ausgewahlter Prothesen. Die darge-
stellten Werte reprasentieren Mittelwerte und Standardabweichung.
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Elektronenmikroskopie vor Mediumkontakt (Blut)

Abbildung 14: Elektronenmikroskopische Aufnahme der Innenseite einer 3x beschichteten Sili-
kon-Prothese

In Abbildung 14 ist die elektronenmikroskopisch stark vergroRerte Innenoberfla-
che einer 3x Silikon-beschichteten Prothese dargestellt. Deutlich zu erkennen
ist, dass die einzelnen Kunststofffasern der verwendeten Ausgangsprothese
(PET) nach Modifikation der Oberflache mit einer dinnen Silikon-Schicht um-
mantelt sind. In der Tiefe erkennt man eine flichendeckend aufgespannte Sili-
kon-Schicht.

Abbildung 15: Elektronenmikroskopische Aufnahme der Innenseite einer 1x beschichteten Sili-
kon-Prothese
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Noch deutlicher zeigt sich die Innenoberflache einer 1x beschichteten Prothese
bei starkerer VergroRerung (Abbildung 15). Auch hier erkennt man deutlich den
Silikon-Uberzug Uber die einzelnen Fasern der Ausgangsprothese. Dabei kon-
nen auch mehrere dieser Fasern von einem einzigen Silikon-Schlauch umge-
ben sein. Die Ausgangsstruktur der Prothesenwand geht dabei nicht verloren.
Man erkennt immer noch die mit tiefen Rillen, Furchen und Hohlrdumen durch-
setzte

Oberflache, die fur die Migration der glatten Muskelzellen und somit der In-

korpration der Prothese in den Empfanger notwendig ist.

3.1.2. Dichtigkeit

Entsprechend den Erwartungen korreliert die Dichtigkeit der Prothesen mit der
auf die Polyesterprothesen aufgetragenen Silikon-Menge. Aus der beschichte-
ten Vergleichsprothese (Intergard®Silver) entweicht Gber die Prothesenoberfla-

che 2,55ml/cm? an Testlésung (NaCl).
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Beschichtung Druck Anzahl Flussigkeitsverlust
(mmHg) (ml/ cm?) pro Minute
(Ulvrl‘ité‘fjr‘f?“'f)htet 15 5 > 2000
120 5 > 2000
1x PDMS 15 6 25,02+2,10
120 6 55,50+2,50
2x PDMS 15 8 3,07+0,57
120 8 43,88+2,90
3x PDMS 15 2 0,35+0,13
120 7 1,39+1,87
4x PDMS 15 3 Dicht
120 3 Dicht
Intergard™ 15 20 2,55+0,19
120 11 50,45+9,02
Goretex®-strech 120 3 Dicht
15 3 Dicht
Hemashield™ 120 5 Dicht
15 5 Dicht

Tabelle 5: Dichtigkeit verschiedener Prothesen in Abhangigkeit vom Druck.

Dies entspricht einem von der Fachwelt akzeptiertem Flussigkeitsaustritt

(<5ml/min/cm? bei 120mmHg) durch die Prothesenwand. Fiir die unbeschichte-
te Polyesterprotehse (Micron®) konnte ein enormer Flussigkeitsverlust festge-

stellt werden (Tabelle 5). Die PTFE-Prothese (Goretex®strech) erwiess sich als

komplett dicht.

Wahrend die 1x Silikon-beschichtete Polyesterprothese noch einen sehr hohen
Flussigkeitsverlust zeigte (24,70ml/cm?), lagen die Werte fur die 2x Prothese im

akzeptablen Bereich. Die 3x Prothese war nahezu (0,35ml/cm?), die 4x Prothe-

se war komplett dicht (Tabelle 5).
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3.1.3. Compliance

Prothese Anzahl Compliance
(%/mmHg*10-?)

Unbeschichtet (Micron™) 3 Nicht bestimmbar
1x PDMS 3 Nicht bestimmbar
2x PDMS 13 5,95+0,31

3x PDMS 10 5,20+0,26

4x PDMS 10 3,99+0,23
Intergard™ 8 4,98+0,21
Goretex®-strech 7 1,3710,21
Hemashield™ 5 5,56+0,30

Tabelle 6: Darstellung der Compliance der modifizierten Silikon-Polyesterprothesen und der
Vergleichsprothesen. Darstellung der Anzahl je Prothese durchgefiihrter Versuche (n), angege-
ben sind Mittelwert und Standardabweichung. Die Compliance firr die undichten Prothesen war
im Kreislaufmodell nicht messbar.

Aufgrund der Undichtigkeit der unbeschichteten und 1x beschichteten Polyes-
terprothesen konnte die entsprechende Compliance nicht berechnet werden.

Anhand Tabelle 6 ist zu erkennen, dass die Compliance mit 6,0%/mmHg*? bei
der 2x Silikon-beschichteten Prothese am grofdten ist. Damit liegt sie im Bereich
von Vergleichswerten herkdmmlich verwendeter Polyesterprothesen. Mit zu-
nehmendem Silikon-Gehalt nimmt die Compliance ab. Mit 1,4%/mmHg*? weist

die PTFE-Prothese die geringste Compliance auf.
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3.1.4. DurchstoRkraft

Prothese Anzahl DurchstoRkraft (N)
Unbeschichtet (Micron™) 10 1,60+0,21
1x PDMS 12 1,51+0,18
2x PDMS 21 1,7310,28
3x PDMS 16 1,85+0,61
4x PDMS 10 2,11+0,31
Intergard™ 20 1,88+0,58
Goretex®-strech 6 1,37+0,17

Tabelle 7: Bendétigte Durchstof3kraft (N) fir die beschichteten und Vergleichsprothesen bei ei-
ner definierten Anzahl von Versuchen. Angegeben sind Mittelwerte und Standardabweichung.

Die zum Durchsto3en der Prothesen bendtigten Krafte bewegen sich alle in ei-
nem vergleichbaren Bereich. Wie anhand Tabelle 7 zu erkennen, gibt es keinen
deutlichen Unterschied der DurchstoRRkraft der 3x beschichtete Prothese (mit
1,85 N) und der Durchstol3kraft der Intergard™ Vergleichsprothese (1,88N).

Die Menge des auf die PET-Prothesen aufgebrachten Silikons hatte somit kei-
nen Einfluss auf die ermittelte Durchstol3kraft. Das intraoperative Handling be-
zuglich der durchzufuhrenden Anastomosennaht sollte bei der 2x Silikon-
beschichteten Prothese anhand dieser Ergebnisse nicht von herkdmmlichen

Prothesen unterscheidbar sein.
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3.1.5. Elastizitat

Prothese Anzahl Quersteifigkeit/ Langssteifigkeit/
Elastizitatsmodul Elastizitatsmodul
quer (N/mm?) langs (N/mm?)

Unbeschichtet 6 0,60+0,05 0,20+0,08

(Micron™)

1x PDMS 6 0,90+0,05 0,20+0,10

2x PDMS 6 1,20+0,07 0,20£0,05

3x PDMS 12 2,50+0,19 0,2040,10

4x PDMS 10 3,00+0,23 0,20+0,10

Intergard™ 6 0,80+0,10 0,60+0,05

Goretex® 7 0,90+0,08 11,00+0,10

strech

Tabelle 8: Elastizitat der verschiedenen Prothesen: Angegeben sind die Mittelwerte und Stan-
dardabweichung fiir das Elastizizdzsmodul quer und langs.

Anhand Tabelle 8 zu erkennen, korreliert die Quersteifigkeit mit der Silikon-
Menge, mit der die Prothesen beschichtet sind. Ab einer 2x Silikon-
Beschichtung liegt die Quersteifigkeit der Prothesen uUber dem durchschnittli-
chen Wert der Vergleichsprothesen. Dementsprechend beeinflusst die Silikon-
Menge auch die Quersteifigkeit.

Die ermittelte Langssteifigkeit, abhangig vom “Crimping“ der untersuchten Pro-
thesen, kann fur die Betrachtung der Vergleichsprothesen nicht heranzogen
werden. Dies liegt daran, dass die verwendeten Prothesen zur Silikon-
Beschichtung ein starkes Crimping aufzeigen. Dementsprechend ist das Elasti-
zitatsmodul sehr klein. Die Vergleichsprothesen wiederum weisen ein kleines
Crimping auf.

Fir die PTFE-Prothesen wurde mit 11,0N/mm? erwartungsgemaf eine sehr ho-

he Langssteifigkeit festgestellt.
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3.1.6. Berstungsdruck (Burst strength)

Weder die Silikon-Prothesen noch die Vergleichsprothesen konnten mit dem
12mm Ballon-Katheter gesprengt werden. Nach Beendigung des Versuches
blieb die Silikon-Prothese in der Endform mit einem Innendurchmesser von
12mm liegen und verlor damit ihre Elastizitat. Aulerdem konnten makroskopi-
sche Einrisse in der Wand von 4-5atm festgestellt werden. Bei der Bestimmung
der Burst strenght konnten keine charakteristischen Unterschiede fur die ein-
zelnen Prothesen festgestellt werden (> 20atm). Auch die PTFE-Prothese konn-

te nicht zum Zerrei3en gebracht werden.
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3.2. Biologische Eigenschaften

3.2.1. Makroskopische Betrachtung

Bei der \visuellen Betrachtung der primar untersuchten Oberflachen-
modifikationen fielen im nachfolgenden zusammengefasste Unterschiede auf
(Tabelle 9).

Oberflachenmolekiil Thrombenbildung FlieReigenschaften

Si - Silanolat Partialthrombus netzartig

AH - Alkylhdroxid Wandthrombus glatt

PVA - Polyvinylalkohol Kein Thrombus sehr glatt

PEO - Polyethylenoxid Partialthrombus ruckartig

Zn - Zinksulfat Partialthrombus netzartig

PDMS - Silikon Kein Thrombus netzartig

PVP - Polyvinylpyrrolidon Kein Thrombus sehr glatt

PC - Phosphorylcholin Partialthrombus netzartig

Intergard™ Minimale Wandthrom- nicht beurteilbar
ben

Tabelle 9: Beurteilung der Makroskopischen Eigenschaften nach Beendigung des Versuches
(60 Minuten Laufzeit) und Entfernung des Versuchsmediums Blut. Dabei wurde besonderes
Augenmerk auf die Bildung von Thromben und die FlieBeigenschaft des Blutes gelegt.

Sowohl bei der PVA-, als auch bei der PDMS- und PVP-Oberflache konnte
nach einer Stunde Laufzeit keine makroskopisch erkennbare Thrombosierung
festgestellt werden. Im Vergleich dazu bildete sich bei der AH-
Oberflachenmodifikation ein deutlicher Wandthrombus aus. Die Si-, PEO-,
Zinksulfat- und PC-Prothesenoberflachen zeigten eine Partialthrombosierung

sowie eine netzartig wirkende Beschichtung der Prothesenoberflache.
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3.2.2. Rasterelektronenmikroskopie nach Mediumkontakt
(Blut)

I

Abbildung 16: Elektronenmikroskopisches Bild einer unbeschichteten Prothese nach Blutkon-
takt, deutlich sind flachige Erythrozytenadhasionen an der Prothesenoberflache erkennbar

Nach Kontakt der Prothesenoberflache einer Ausgangsprothese ohne Silikon-
Uberzug konnte man bei starker VergréRerung eine intensive Adhasion von
Erythrozyten an die einzelnen Prothesenfasern erkennen (Abbildung 16). Bei
gleicher VergroRerung war dagegen unter identischen Versuchsbedingungen
kaum eine signifikante Adhasion von Erythrozyten an die GefalRoberflache der
2x Prothesen zu erkennen (Abbildung 17).
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Abbildung 17: Elektronenmikroskopische Aufnahme einer 2x beschichteten Prothese nach
Blutkontakt, die Oberflache erscheint trotz Blutkontakt frei von Erythrozytenadhasionen
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3.2.3. Allgemeine Gerinnungsparameter

Weitergehend wurden die allgemeinen Gerinnungsparameter untersucht. Wie in
Tabelle 10 zu sehen ist, bewegten wir uns in unserem Versuch bei einem INR-
Wert um 1, was einer normalen Blutgerinnung (Quick 100%) entspricht. Das
sich die INR nicht verandert war dadurch zu erklaren, dass Heparin als solches
sich nicht auf diesen Parameter der Gerinnung auswirkt, sondern nur zu einer
Veranderung der PTT fuhrt (unter der Einschrankung von n=1). Deutliches Zei-
chen war dabei eine Erhohung der PTT, wie man sie vor allem bei der PVP-
Prothese erkennen kann. Diese Prothese schien die Gerinnung am geringsten

zu beeinflussen.

Para- Leer- PDMS |(AH PVA PEO PVP PC Referenz-

meter probe bereich

Quick 107 103 101 97 98 97 120 70-100%

(TPZ)

INR 0,95 0,98 0,99 1,03 1,02 1,07 0,88 1,00-2,00

PTT 31,20 53,70 43,20 |60,00 (53,00 (87,00 |53,40 |18,00-40,00
sek

AT Il 105 95 97 100 100 97 90 70-120%

Fibri- 2,50 2,40 2,40 2,40 2,50 2,40 2,30 1,00-3,509/I

nogen

Tabelle 10: Zusammenfassung der Gerinnungsparameter nach einer Laufzeit der Blutproben
von 60 Minuten im Rotations-Modell (n=1).
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Parame- |Zeit PVA PDMS PVP PC Refe-
ter (min) renz-
werte
Quick 5 100 78 86 - 70-100
(TPZ2) 15 99 79 88 84
(%) 30 100 83 87 85
60 100 79 84 85
120 99 81 92 88
INR 5 1,00 1,19 1,12 - 1,00-
15 1,01 1,18 ,( 11 1,13 2,00
30 1,00 1,14 , 1,13
60 1,00 1,18 , 1,12
120 0,99 ,16 , 1,11
PTT 5 150 150 150 150 18-40
(Sek) 15 150 150 150 150
30 150 150 150 141
60 150 150 150 150
120 150 150 150 150
TZ 5,0 29,9 8,9 71,0 15,0-
(Sek) 15,0 30,7 150,0 Keine 71,0 20,0
30,0 27,0 150,0 Probe 48,8
60,0 29,6 150,0 45,0
120,0 29,1 150,0 53,8
AT Il 5 95 93 81 98 70-120
(%) 15 94 91 81 98
30 a0 100 82 99
60 88 96 81 96
120 88 94 79 96
Fibri- 5 2,3 2,1 1,6 Keine 1-3,5
nogen 15 2,3 2,1 1,5 Probe
(g/L) 30 2,3 2,2 1,5
60 2,2 2,1 1,5
120 2,3 2,2 1,5

Tabelle 11: Gerinnungsparameter unter Bertcksichtigung des zeitlichen Verlaufes (Anzahl der

durchgefuhrten Versuche n = 1)

Bei den folgenden Test der Hamokompatibilitat unter Bertcksichtigung des zeit-

lichen Verlaufes (Kinetik) konnte fur nahezu alle Prothesen eine typische Erho-
hung der PTT-Werte auf Uber 150 Sekunden durch die Antikoagulation mit He-

parin ermittelt werden (Tabelle 11). Eine Ausnahme stellten dabei die PVA- und

AH-Oberflache dar. Der Quick- Wert unterlag erwartungsgemal keinen ent-

scheidenden Schwankungen. Uberdies konnten keine eindeutigen Variabilitaten

der einzelnen Gerinnungsfaktoren festgestellt werden.
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3.24. ELISA
Ober- Anzahl (n) |B-TG D-Dimere |Tissue FXlla Prothrom-
flache (IU/ml) (ng/ml) Factor (ng/ml) bin F1+2
(pg/ml) (nmolll)

NormWerte | - 10140 <250 Keine 2,60 -3,10 |0,40+1,10

Leer+ 3 99,47 £ 258,53 + 61,77 £ 1,88+1,47 (0,85+0,10

Heparin 14,70 49,67 19,65

2x PDMS |2 90,15 % 207,35+ 46,60 280+2,45 |2,91+1,56
14,21 114,48 8,91

PTFE 2 90,15 + 207,35+ 46,60 2,80+2,45 |1,22+0,55
14,21 114,48 8,01

AH 4 91,40 £ 256,63 £ 76,88 £ 2,09+1,41 |10,95+0,23
11,73 80,05 40,29

PVA 4 91,03 £ 262,35 61,30 £ 1,69+1,00 (0,94 £ 0,23
13,48 94,18 28,35

PVP 4 91,20 £ 268,48 + 56,93 + 1,71+0,89 (0,80 + 0,08
12,42 95,83 24,62

PC 4 88,25 + 228,18 £ 63,15 ¢ 2,08+1,10 |1,53+1,42
9,46 93,67 24,31

PDMS 4 89,93 + 243,78 + 56,80 + 1,87+1,41 (0,83+0,35
8,03 94,00 19,35

Tabelle 12: Gerinnungsparameter nach 60 minitigem Blutkontakt der Oberflachen. N entspricht
der Anzahl der Versuchsablaufe. Angegeben sind Mittelwerte und Standardabweichungen.

Bei der ELISA-Analyse konnte eine differente Aktivierung der plasmatischen
Gerinnung bestimmt werden. Gleiches gilt auch fur die Aktivitat der Fibrinolyse.
Unmittelbar nach Kontakt des Blutes mit den Prothesenoberflachen PVP und
PC konnte eine Erhohung des Prothrombins F1+2 nachgewiesen werden
(Tabelle 11). Far die anderen untersuchten Oberflachen konnte weder ein An-

stieg noch ein Abfall der ELISA-Gerinnungsparameter analysiert werden.

Die D-Dimere als Zeichen der Fibrinolyse erhdhten sich direkt nach Oberfla-
chenkontakt bei den PVP-, AH- und PVA-Prothesen. Danach nahmen die Werte
im Laufe der untersuchten zwei Stunden kontinuierlich ab (Tabelle 15,Tabelle

18 im Anhang). Einzige Ausnahme stellte hierbei die PC-Prothese dar, bei der
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es zu keiner Zeit zu einem Anstieg der D-Dimere kam. Diese Ergebnisse er-

scheinen vergleichbar mit den bestimmten Leerwerten.

Graphische Auswertung verschiedener Gerinnungsparameter

in Abhédngigkeit von der Zeit

Prothrombin F1+2 (nmol/L) (y-Achse) D-Dimer (ng/ml) (y-Achse)
1,2 400
1 350 I
O 5 Minuten 300 T 05 Minuten
08 [l 15 Minuten 250 l 15 Minuten
0,6 30 Minuten 200 030 Minuten
04 - [0 60 Minuten 150 060 Minuten
120 Minuten 100 1 M 120 Minuten
0,2 4 50 1
0 0
AH PVA PDMS PVP PCH AH PVA PDMS PVP PCH
untersuchte Prothese untersuchte Prothese

Beta-Thromboglobulin (IU/ml) (y-Achse) Tissue Factor (pg/ml) (-Achse)
80
70
O 5 Minuten 60 O 5 Minuten
H 15 Minuten 50 H 15 Minuten
[ 30 Minuten 40 [ 30 Minuten
[0 60 Minuten 30 0060 Minuten
H 120 Minuten 20 H 120 Minuten
10 7
0
AH PVA PDMS PVP PCH AH PVA PDMS PVP PCH
untersuchte Prothese untersuchte Prothese

Faktor Xlla (ng/ml) (y-Achse)

3,5
34
25 [ 5 Minuten
2 M 15 Minuten
O 30 Minuten
1,51
0 60 Minuten
! M 120 Minuten
0,5
0

AH PVA  PDM PVP PCH

untersuchte Prothese

Abbildung 18: Graphische Auswertung spezifischer Gerinnungsparameter unter besonderer
Berlcksichtigung des zeitlichen Verlaufes nach Blutkontakt. (x-Achse: Testprothese, y-Achse:
Einheit des untersuchten Faktors)
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Auch fir die PDMS-Prothese konnte keine eindeutige Kinetik dargestellt wer-
den. Der Tissue Factor als Zeichen des extrinsischen Gerinnungssystems zeig-
te keine signifikant von den Normalwerten abweichende Ergebnisse.

Als Marker der intrinsischen Gerinnungsaktivierung wurde der Faktor Xlla ana-
lysiert. Dieser war bei der PC-Oberflache direkt nach Kontaktierung erniedrigt.
Im Gegensatz dazu kam es bei gleicher Kontaktzeit zu einem Anstieg dieses
Wertes fur die PVP-Prothese. Alle weiteren Ergebnisse der tubrigen Prothesen
zeigten keine eindeutige Kinetik.

Auch das B-Thromboglobulin zeigte fur die PC-, AH- und PDMS-Oberflache einen
Abfall der Ergebnisse auf. Eine gegensatzliche Kinetik konnte fur die PVA-Prothese
extrapoliert werden. Im Gegensatz dazu wurde keine definitive Abweichung der
Werte von der Norm fur die PVP-Prothese festgestellt. Alle Werte sind Tabelle 15

bis Tabelle 18 im Anhang zu entnehmen.

3.2.5. Bakterienwachstum bei Gentamycin-Prothesen

Nach Beimpfung von Agarplatten mit Auswaschproben der Gentamycin-
beschichteten Prothesen (1 Gramm% und 5 Gramm%y) und 24-stundiger Bebru-

tung derselben konnte kein aussagekraftiger Hemmhof erkannt werden.

Ebensowenig wurden Hemmbhofe bei direkt mit Probensticken der Gentamycin-
beschichtetn Ausgangsprothese bebruteten Agarplatten beobachtet.

Nach dem Auswaschversuch im Kreislaufmodell der Gentamycin-inkorporierten
Prothesen konnten in den entnommenen NaCl-Proben keine Spuren von Gen-

tamycin nachgewiesen werden.
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3.3. Elution von Molekiilen

3.3.1.  ASS (Azetylsalizylsaure)

Beim Auswaschversuch der mit ASS inkorporierten Prothese konnte eine Sen-
kung des pH-Wertes von 2 Punkten innerhalb von 1 Woche festgestellt werden.
Dabei kam es direkt nach Kontakt der Prothese mit der Elutionsflissigkeit NaCl
zu einem schlagartigem Abfall des pH-Wertes, woraufhin der Wert dann im Lau-
fe der Woche kontinuierlich insgesamt um 2 Punkte absank, bis er einen Pla-

teauwert im sauren Bereich erreichte.

3.3.2. Sudanrot

Nach kontinuierlicher Probenentnahme der zirkulierenden Flissigkeit zu defi-
nierten Zeitpunkten konnte photometrisch kein Sudanrot nachgewiesen werden.
Dennoch war makroskopisch zu beobachten, dass nach 2 Wochen der hydro-
phobe Farbstoff kontinuierlich aus der Sudanrot-Prothese in den nachgeschal-
teten Silikon-Schlauch gewandert war. Unter Berlcksichtigung der Flussrich-
tung (von links nach rechts,

Abbildung 19) kann man makroskopisch eine abnehmende Konzentration des

Farbstoffes in Flussrichtung erkennen.

Abbildung 19: Elution von Sudanrot aus einer Silikon-Versuchprothese (links, 6mm Innen-
durchmesser). Zu erkennen ist der Anastomosenbereich (rechts befindet sich ein Silikon-
Schlauch mit 8mm Innendurchmesser), zu Beginn des Versuches war der rechte Schlauch farb-
stofffrei, der Pfeil markiert die Flussrichtung.
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3.3.3.

Immunsuppressivum (IS)

Zeit 15 min 30 min 1h 6 h 1d 3d 6d
Konzen- |0 2.3 4.4 17,0 22,0 8,4 8,4
tration

von IS

(ng/l)

Tabelle 13: IS-Elutionsspiegel (Kreislaufmodell) in Abhangigkeit von der Zeit.

25

15 — X
y.

10

IS-Konzentration (pg/l)

0 4

0 min 15 min 30 min 1h 6 h 1d 3d 6d

Zeit

Abbildung 20: Elutionskinetik von IS in Abhangigkeit von der Zeit, erster Nachweis nach 30
Minuten, fir die Zeitspanne der ersten 30 Minuten nach Versuchsbeginn wird ein kontinuierli-
cher Anstieg der Konzentration angenommen.

Wie aus Tabelle 13 und Abbildung 20 ersichtlich, steigt die eluierte Menge IS
zunachst rasch bis zu einem punktum maximum an, sinkt allerdings nach einem

Tag genauso schnell bis zum Erreichen eines konstanten Spiegels von 8,4ug/|
(Plateau-Phase) wieder ab.
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3.3.4. Sirolimus (Sir)

Nach Beschichtung einer 2x Prothese mit Sirolimus wurde der Gehalt des Me-

dikamentes in der Prothese mit 1,3ug/cm?2. Die Sirolimusmenge in den FlUssig-

keitsproben bei Entnahme nach definierten Zeitpunkten ist in Tabelle 14 zu-

sammengefasst.
Zeit Omin [15min (30 min [1h 2h 4h 12h |1d 2d
Konzent-
ration von | 0,0 4,8 5,0 4,8 5,2 6,7 5,3 7.1 6,2
Sir (ug/)

Tabelle 14: Messung der Elution von Sirolimus , welches in eine 2x Silikon-beschichtete Poly-
esterprothese inkorporiert wurde. Zur Bestimmung wurden Proben der Albuminlésung in Ab-
hangigkeit von der Zeit zur Analyse gewonnen.

Sir-Konzentration (ug/l)

0 min 15 min

30 min

1h

2h

Zeit

4h

12h

/%/

1d

2d

Abbildung 21: Elutionskinetik von Sirolimus in Abhangigkeit von der Zeit, erster Nachweis nach
15 Minuten, fur die Zeitspanne der ersten 15 Minuten nach Versuchsbeginn wird ein kontinuier-
licher Anstieg der Konzentration angenommen.

Anhand Abbildung 21 zu erkennen, steigt in den ersten 15 Minuten der Spiegel

an Sirolimus an, um dann in einen scheinbar gesattigten Bereich tGberzugehen.

Man beachte, dass die Einteilung der x-Achse nicht kontinuierlich verlauft, son-
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dern von Minuten Uber Stunden zu Tagen Ubergeht. Daher wird ein Sprung in

der Konzentrationsentwicklung tber die Zeit vorgetauscht.
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3.4. Beantwortung der Fragestellung

In Bezug auf die physikalisch-mechanischen Eigenschaften der von uns modifi-
zierten Prothese konnte eine primare Dichtigkeit mit Veranderung der Eigen-
schaften je nach Silikon-Gehalt dargestellt werden. Die ISO-Norm 7198 wurden
aufgrund der darliegenden Ergebnisse eingehalten. Fir die fur den Chirurgen
wichtige Nahbarkeit des Materials konnte keine signifikante Abweichung in An-

lehnung an Quer- und Langssteifigkeit gezeigt werden.

Im Rahmen von durchgefuhrten Gerinnungstests konnte materialabhangig kei-
ne einheitliche Aktivierung der Gerinnungskaskade festgestellt werden. Offen-
sichtlich kommt es zu einer raschen Aktivierung der Gerinnung sofort nach

Oberflachenkontakt. Laut der dargestellten Ergebnisse fielen vor allem PC, ge-
folgt von PDMS und PVA mit glnstigen Eigenschaften bezuglich einer geringe-

ren Thrombogenitat auf.

Es konnte gezeigt werden, dass in die Silikon-Matrix der von uns hergestellten
Prothese Molekule eingebracht und in zeitlicher Abhangigkeit auch wieder frei-
gesetzt werden kdnnen. Demzufolge kann von einer “drug release” Prothese
gesprochen werden. Je nach verwendetem Molekll erfolgt die Freisetzung zeit-
lich unterschiedlich. Sirolimus wird frihzeitig, IS eher spater wieder aus der ma-
trix abgegeben. Die Molekule werden entweder in das sie umfliessende Medium
oder die sie umgebende Matrix weitergegeben, was vor allem von der Hydro-

philie/-phobie des Molekuls abhangig erscheint.

-64 -



4. Diskussion

Bislang ist es immer noch nicht gelungen, hinreichend zufriedenstellende Er-
gebnisse bei kniegelenksuberschreitenden Kunststoffbypassoperationen zu er-
langen. Unter Verweis auf deutlich bessere Langzeitstudienergebnisse nach
Stent-Design-Verbesserung bei PTCA [48,56,64] scheint auch bei den Kunst-
stoffprothesen eine Modifikation der Materialien sinnvoll.

Ende der 70er Jahre kam zunehmend die PTFE-Prothese zur klinischen An-
wendung. Allerdings wiesen die bislang verwendeten Gefalersatzmaterialien
im Vergleich zum herkdmmlichen Venenbypass nur eine schlechte Langzeitof-
fenheitsprognose auf [1,4,61,70]. Deswegen ist die Entwicklung neuer Prothe-
senmaterialien auch weiterhin aktuelles Forschungsziel.

,ES besteht fur die Industrie ein Entwicklungsbedarf fir den GefalRersatz distal
des Kniegelenks, dem nicht nachgekommen wird.“ Dieser Leitsatz, der vor
nunmehr 6 Jahren auf einem Workshop in Hamburg gepragt wurde, hat bis
heute seine Gultigkeit nicht verloren und spiegelt die aktuelle Forschungslicke
wider [58,73].

Zu den wichtigsten Ansatzpunkten moderner Forschungsarbeiten zahlen vor al-
lem vier Schwerpunkte. Das “Endothelial cell seeding® (ECS), das “Anastomotic
engineering“ (AE), die Intimahyperplasie (IH) und die Pharmakotherapie [3,108].
Vor allem die IH verursacht in 40-50% der Falle die frihzeitige Restenosierung
von GefalRimplantaten [3,48].

Aulerdem werden immer neue Materialien zur Beschichtung der Prothesen und
deren Wirkung auf die lokale Blutgerinnung ausgetestet. Besonders vielver-
sprechend erscheint in diesem Zusammenhang das Polydimethylsiloxan (Sili-
kon, PDMS), welches in der Klinik bereits einen breiten Anwendungsbereich mit

guten Langszeitergebnissen aufweist.
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4.1. Silikon (Polydimethylsiloxan, PDMS) und die Herstel-

lung Silikon-beschichteter Prothesen

Silikon wird heutzutage in vielfaltiger Form in der Medizin angewendet. Es dient
im Rahmen sogenannter “life-saving devices” als Harnleiterersatz, Katheterma-
terial oder wird flr osteointegrierte Implantate verwendet [76,93]. In der plasti-
schen und asthetischen Medizin wird es schon seit vielen Jahren routinemaRig
zur Augmentation genutzt. Dabei konnte in Langzeitstudien kein signifikanter
Nachweis einer etwaigen kanzerogenen Potenz oder andersweitiger gravieren-
der Komplikationen demonstriert werden [21,22,24,76]. Ein weiterer Vorteil be-
steht in der geringen chemischen Reaktivitat des Silikon-Elastomers. Auch in
der Shuntchirurgie erforscht man die Einsetzbarkeit von Silikon-Prothesen [40].
Hierbei wurde eine geringere Nachblutungsrate bestatigt. Im Rahmen von tier-
experimentellen Vorversuchen zu der hier vorliegenden Arbeit konnte eine sehr
geringe Blutungsneigung aus den Stichkanalen der
Anastomosenbereiche dargestellt werden [38].

Trotz der scheinbar eindeutigen Vorteile dieses Materials gelang es bisher noch
nicht, eine Silikon-beschichtete Gefassprothese herzustellen, welche im Klini-

schen Alltag Einzug gehalten hatte.

Der primare Gedanke der vorliegenden Arbeit stutzte sich auf die Entwicklung
und spatere Etablierung einer reinen Silikon-Medikamenten-Prothese. Diese
Idee wurde allerdings relativ schnell verworfen, da die FDA (Food and Drug
Administration, USA) 100.000.000 Belastungszyklen fur eine Zulassung einer
solchen Prothese fordert. Dies wiurde einen enormen zeitlichen, logistischen
und finanziellen Aufwand bedeuten. Da indessen die Polyesterprothesen in
Forschung und Praxis sehr gut untersucht und vor allem von der FDA zugelas-
sen sind, versuchten wir, eine Kombination dieser zwei weitlaufig erforschten
Materialien zu erstellen. Demgemal entwickelten wir im Rahmen der hier vor-
liegenden Studie eine Apparatur zur Herstellung Silikon-beschichteter Polyes-

terprothesen (Silikon-Beschichtungmaschine).
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Bei der Produktion der Silikon-beschichteten Prothesen stitzten wir uns unter
anderem auf die Theorien von Bourge [19,20]. Dieser beschrieb beispielsweise
2002 die Beschichtung von biologischen Materialien mit Silikon und die Mog-
lichkeit der Anwendung in der Biomedizin. Demzufolge hangt die Herstellung
einer Silikon-beschichteten Oberflache ganz entscheidend vom pH, der Tempe-
ratur und vom Typ des verwendeten Silikons ab. Entscheidend ist, dal} sich Si-
likon in reiner Form bei Zimmer-/ Korpertemperatur auflost, wohingegen es in
chemischer Bindung mit einer Oberflache bei gleicher Temperatur in einer Art
Gelform vorkommt [19,20]. Die Selbsthartung beginnt laut Bourges mit dem Ab-
fall des pH-Wertes. Die Gelform liegt vor, wenn der pH-Wert im alkalischen Be-
reich liegt. In diesem Zustand befand sich die Silikon-Losung, die wir mit freund-
licher Genehmigung von Herrn Dr. R. Siegel (Fa. — bionic-surfaces -) erhielten.
Des weiteren, so Bourges, kann die Kondensation des Silikons durch einen
Temperaturanstieg katalysiert werden [19,20]. Diesen Umstand nutzten wir
nach jedem Beschichtungsschritt aus, um die Aushartung der Prothesen zu be-
schleunigen und so den Zeitaufwand zur Herstellung der Prothesen zu minimie-
ren. Dafir wurde die Prothese nach gleichmassiger Silikon-Benetzung bei

100°C far 30 Minuten ausgehartet, wobei das Silikon kondensierte.

Obwohl wir den Versuch der Standardisierung aller nétigen Ablaufe unternah-
men, bestand ein grofles Problem dieser Herstellungstechnik in der unter-
schiedlichen Handhabung durch verschiedene Nutzer des Gerates. Des Weite-
ren konnte man durch eine minimale Verschiebung der Kanule, uber die die Si-
likon-Losung auf die Prothesen tropfte, die Menge derselben variieren. Aul3er-
dem gab es zuweilen Probleme mit dem verwendeten Infusiomaten, da es sich
hierbei um ein veraltetes Modell handelte. Im Rahmen des Trocknungsprozes-
ses wurden die Prothesen lediglich in einen Ofen gelegt und 30 Minuten bei
100°C luftgetrocknet. Dabei konnte unter Umstanden das Silikon von der Pro-
these infolge der Schwerkraft in den unteren (aufliegenden) Teil der Prothese
absinken. Dadurch war es moglich, dass die Silikon-Beschichtung im Quer-
schnitt einer Prothese nicht Uberall identisch war. Jedoch wurde der reprasenta-

tive Querschnitt mehrerer Prothesen mittels IVUS untersucht und es konnten
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keine gravierenden Differenzen festgestellt werden. Dennoch ware es ange-
bracht, diesen Sachverhalt in kommenden Studien weiter zu untersuchen und
gegebenenfalls eine ahnliche um die eigene Achse rotierende Aufhangung zu

verwenden, wie sie schon in der Silikon-Maschine genutzt wurde.

4.2. Physikalische Eigenschaften

Die derzeitige Forschungsarbeit zielt immer mehr auf eine bessere Vertraglich-
keit und verlangerte Offenheitsrate der Prothesen hin. Laut Léhbach et al. soll-
ten “polymere modified grafts” bevorzugt werden, da diese eine besondere Ver-

traglichkeit aufweisen [89].

Primére Dichtigkeit

Durch die von uns durchgefuhrte Silikon-Beschichtung konnte eine primar dich-
te GefalRprothese hergestellt werden, was eine xenogene Beschichtung Uber-
flussig macht. Demzufolge kann in Zukunft auf die zusatzliche Beschichtung mit
Gelatine oder Kollagen boviner Herkunft verzichtet werden, welche seit den
60er Jahren bei Polyesterprothesen benutzt wird [69,94]. Diese Materialien ha-
ben in den letzten Jahren eine gro3e Brisanz bezuglich einer moglichen Prio-
nenkontamination erlangt. Ebenfalls wurde beispielsweise in Studien von Hake
et al. eine schlechtere Einheilungstendenz bei Tierexperimenten mit Kollagen-
beschichteten Prothesen postuliert [59].

AuBerdem wird nun ein intraoperatives “Preclotting” unnotig, da die hergestell-
ten Prothesen primar dicht sind. Dies konnten wir mit Hilfe der durchgefuhrten
Dichtigkeitstest bei verschiedenen Dricken nachweisen. Besonders hervorzu-
heben ist dabei die 2x beschichtete Prothese, welche eine ahnliche Dichtigkeit
wie herkdmmliche, primar dichte Prothesen aufweist.

Durch die Variabilitat in der Herstellung unterschiedlicher Beschichtungsarten
konnten auch die mechanischen Eigenschaften der erstellten Silikon-Prothesen

manipuliert werden. Dabei muss bericksichtigt werden, dald mit hoherer Be-
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schichtungszahl die physikalische Stabilitat zwar zunahm, sonst aber keinerlei

Vorteile erzielt werden konnten.

Compliance/Wandstérke/Elastizitét

Es konnte gezeigt werden, dass die 2x mit Silikon-Lésung beschichteten Pro-
thesen in Bezug auf die Wandstarke im statistischen Mittel aller Vergleichspro-
thesen lagen. Auch in Bezug auf die Compliance der Prothesen fand sich kein
charakteristischer Unterschied zu den untersuchten Vergleichsprothesen. Die
Dehnbarkeit der PTFE-Prothese soll laut gangiger Literatur 1,2%/mmHg*10?
aufweisen [117,136], was bei Messungen der von uns modifizierten Prothesen
bestatigt werden konnte.

Einige wenige Studien sprechen von einer Stabilisierung der Prothesenwand
durch die aufgetragene Silikon-Schicht, so dass die Prothese einem mdglichen
Abknicken oder einer Kompression deutlich besser standhalten kann. Daher
konnte im Rahmen der spateren technischen Herstellung auch auf eine Ver-
starkung mittels Kunststoffringen oder —spiralen verzichtet werden, die zur
Vermeidung eines Prothesenabknickens bei dunnkalibrigen PTFE-Prothesen
notwenig ist. Die hohe Compliance von Silikon im Vergleich zu anderen Mate-
rialien bleibt Uber die Zeit konstant [136,147].

Bereits 1978 verwendeten Parr und Hopkinson [111] einen reinen Silikon-graft
im Rahmen einer klinischen Studie als Shuntmaterial bei Patienten mit portaler
Hypertension. Beide wiesen darauf hin, dass die Konsistenz und auch die tast-
bare Beschaffenheit der Prothese ahnlich zu der der normalerweise verwende-
ten Gefaldprothesen seien. Auch wir konnten im Rahmen der durchgefuhrten
physikalischen Tests feststellen, dass die Silikon-beschichteten Prothesen deut-
lich stabiler in Bezug auf Langs- und Quersteifigkeit waren als die verwendeten
Ausgangsprothesen. Allerdings gibt es bislang nur wenige Studien bezlglich
der Langs- und Quersteifigkeit als Zeichen fur die klinische Handhabung. Im
Vergleich zu Studien mit Protein-beschichteten Prothesen zeigten sich bei un-

seren Prothesen keine nennenswerten Unterschiede [141].
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Die Ergebnisse in Bezug auf die Elastizitat zeigten uns, dass mit zunehmender
Beschichtung die Elastizitdt abnahm, was ein wichtiger Faktor im Hinblick auf
die “Windkesselfunktion“ der Arterien darstellt. Auch hier wies wieder die 2x be-
schichtete Prothese ahnliche Werte zu allen herangezogenen Vergleichspro-

thesen auf und erflllte somit in dieser Hinsicht die erforderlichen Eigenschaften.

DurchstoBkraft, Nahbarkeit

Als eine weitere Variable zur Darstellung der physikalischen Eigenschaften der
Prothesen diente uns die Durchstol3kraft (N). Auch hier konnte bewiesen wer-
den, dass zum Durchstof3en der 2x Silikon-beschichteten Prothese keine hohe-
ren Krafte aufgewenden werden mussten als analog bei der Testung anderer
Prothesen. Eine Beeintrachtigung der Durchstosskraft kann sich positiv auf die
chirurgische Arbeitstechnik im Anastomosenbereich auswirken. Je weniger
Kraft aufgewendet werden muss, um so einfacher wird es dem Chirurgen gelin-
gen, eine suffiziente Anastomosierung in-vivo herzustellen. Vor allem bei klein-
kalibrigen Prothesenanastomosen ist das von grossem Vorteil, da so benach-
barte Strukturen geschont und die zu adaptierende Arterie mit grosstmdglicher
Vorsicht versorgt werden kann. Im Tierversuch konnte bereits ein unauffalliges
Einheilungsverfahren der Silikon-Prothesen gezeigt werden [38,40].

Parr und Hopkinson stellten in ihrer Arbeit eine deutlich bessere Nahtmoglich-
keit bei den reinen Silikon-Prothesen fest [111]. Durch veranderte Nahttechni-
ken, wie sie bereits von Friedrich et al. [45] gefordert wurden, kann im Rahmen

der Implantation zudem eine vorzeitige IH reduziert werden.

Im Rahmen der vorliegenden experimentellen Studie konnten wir also eine Pro-
these herstellen, die in allen physikalischen Eigenschaften den herkdmmlichen
Prothesen (InterGard™ Silver, Intervascular; Meadox knitted Hemashield®, Fa.
Boston Scientific, Goretex®strech, Fa. Gore) gleicht beziehungsweise tenden-

ziell Uberlegen ist.
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Im Anschluss daran wurde das Augenmerk auf die biologischen Eigenschaften
der Oberflache nach Blutkontakt gelegt. Es wurde versucht, durch Veranderung
der Oberflachenstruktur die Gerinnungseigenschaften der neuen Prothese deut-

lich zu verbessern.

4.3. Oberflachenoptimierung/biologische Eigenschaften

Oberflache, Porengrofe

Die Oberflachenbeschaffenheit und mikroskopische Porengrél3e scheint in Be-
zug auf die Thrombogenitat eine grof3e Rolle zu spielen. So steigt die Adsorpti-
onsreaktion deutlich an, wenn die Porengrosse der Oberflachenschicht zu ge-
ring ist. Ursachlich dafiur muss der fehlende Kontakt der Serum-Proteine zur
Oberflache angesehen werden. Demzufolge muss zwar die Proteinadsorption
an die Oberflache vermindert werden, jedoch darf dies nicht wahllos alle Protei-
ne ausschliellen. Offensichtlich spielen hier Grole und Gewicht der Proteine
sowie die chemischen Beschichtung und Oberflachenstruktur eine grof3e Rolle
[16,101].

Um festzustellen, wie dicht die Silikon-Schicht auf die Prothesenoberlache auf-
gebracht werden konnte und ob bei der Beschichtung etwaige grofiere Silikon-
Leckstellen auftraten, wurde eine rasterelektronenmikroskopische Untersu-
chung der Oberflachen vorgenommen. Dabei konnte festgestellt werden, dass
der PET-Faden in seiner Integritdt nicht verandert wurde (Abbildung 15-
Abbildung 17). Nach Blutkontakt konnte die Adsorption von Thrombozyten so-

wie Fibrinfaden gezeigt werden.

Oberflachenmodifikation

Unter Oberflachenmodifikation versteht man die Verankerung funktioneller
Gruppen an die von uns aufgebrachte Silikon-Schicht auf herkdmmliche PTFE-
Prothesen. Um die veranderten Eigenschafte im Hinblick auf die Thrombogeni-

tat unterschiedlicher Substanzen zu testen, wird in der Literatur noch immer am

-71 -



haufigsten der sogenannte “Chandler-Loop“ verwendet [27,98,99,126]. Dieser
weildt allerdings im Gegensatz zu unserem Modell zwei verschiedene Oberfla-

chen mit dementsprechend unterschiedlichen Gerinnungseigenschaften auf.

Die Veranderung der lumenseitigen Prothesenoberflache zur Verringerung der
Thrombogenitat ist in der Gefasschirurgie keine neue Idee [3,39,73]. So werden
bislang vor allem Karbon- und Heparin-Beschichtungen genutzt, um eine frih-
zeitige Blutgerinnung zu verhindern [3]. Wahrend fur Karbon-beschichtete Pro-
thesen keine definitiven Vorteile bewiesen werden konnten, werden zumindest
fur Heparin-beschichtete Prothesen kurz- bis mittelfristige Prothesenverschlis-

se verringert [12,39].

Thrombogenitéit, “Vroman-Effekt”

Die reine Silikon-Oberflache scheint noch keine optimalen Eigenschaften im
Hinblick auf die Gerinnung zu zeigen, weswegen wir durch gezielte Oberfla-
chenveranderungen mit verschiedenen Substanzen (Tabelle 3) eine Verbesse-
rung erhofften.

Nachdem eine Fremdoberflache Kontakt mit Blut hatte, folgt die Ablagerung vor
allem von Fibrinogen und anderen Proteinen. Es kommt anschliessend zu ei-
nem rapiden Austausch mit anderen Molekulen wie Kininogen oder dem Faktor
XII. Vor allem die Thrombozyten lagern sich dem auf der Fremdoberflache an-
haftenden Fibrinogen an. Es konnte mehrfach festgestellt werden, dass sich
Thrombozyten direkt nach Blutkontakt auf der PET-Oberflache anlagern. Durch
folgende Aktivierung der Thrombozyten kommt es im Anschluss zur Freisetzung
von PDFG (Plateled Derived Growth Factor). Dies kann bei der Fruhverschluss-
rate nach Implantation von kleinkaliebrigen Prothesen eine entscheidende Rolle
spielen. Die ablaufenden Prozesse werden als “Vroman-Effekt* bezeichnet
[143].

Jegliche Kunststoffprothese besitzt eine solche thrombogene Oberflache. Das
Besondere an der PET-Prothese ist die mit der Zeit abnehmende Ablagerung

von Thrombozyten an der Oberflache [2,51,80,100,135]. Wenn also ein solcher
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Effekt ablaufen wirde, misste man einen Abfall des Fibrinogenspiegels im Blut
nachweisen kénnen, was wir in unseren Analysen nicht feststellen konnten.
Demzufolge scheint es nicht zu einer massiven Anlagerung von Proteinen an
die Fremdoberflache der von uns modifizierten Prothesen zu kommen. Aller-
dings sei darauf hingewiesen, dass die von uns untersuchten Oberflachen als
eher klein zu bezeichnen sind und der Effekt daher moglicherweise nicht ada-
quat zum Tragen kommt beziehungsweise dem indirekten Nachweis entgeht.

In anderen Versuchen wurde ein Abfall der Thrombozyten nach Fremdoberfla-
chenkontakt nachgewiesen [99], was wir allerdings auch nicht bestatigen konn-

ten.

Antigenitéat

Ein weiteres Problem besteht in der Antigenitat der Polyesterprodukte [152]. So
konnten bislang noch keine komplett inerten Biomaterialien entwickelt werden.
Infolgedessen kommt es stets zu einem chronischen fortschreitenden Entzun-
dungsprozess. Da die hier vorliegende Arbeit rein experimentell ist, kann zu
diesem Zeitpunkt noch keine Aussage uber die Antigenitat der neu modifizierten
Prothesen gemacht werden. Dies soll aber in anschliessenden Studien er-
forscht werden.

Bei bereits durchgefuhrten tierexperimentellen Vorversuchen konnte allerdings
fur die rein Silikon-beschichtete Polyesterprothese ohne weitere Oberflachen-

modifizierung keine vermehrte Fremdkdrperreaktion festgestellt werden [38].

Die Auswirkung unterschiedlicher Oberflachenladungen auf die Thrombosenei-
gung, Monozytenadhasion und Makrophagenfunktion untersuchten eine Reihe
anderer Autoren. Daflir wurden hydrophobe und hydrophile anionische und ka-
tionische Oberflachen getestet. Resultierend wurde festgestellt, dal® die Zahl
der apoptotisch zugrunde gehenden Zellen bei anionischen und hydrophilen
Zellen anstieg. Hydrophile und ionische Oberflachen bewirkten eine Zunahme
von Adhasion und Fusion. Demgemass scheint die Apoptoserate materialab-

hangig zu sein [23,119].
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Hydrophilie

Die von uns untersuchten Oberflachenmolekile sind zum Teil schon wissen-
schaftlich auf ihre Gerinnungseigenschaften untersucht worden. Man unter-
schied dabei nach Hydrophilie und Ladung.

Zu den hydrophilen Materialien zahlt beispielsweise das Polyethylenoxid (PEO).
Ji konnte positive Eigenschaften fir PEO in Kombination mit dem Molekultrager
Silikon feststellen [77,87,88,91]. Ausserdem wurden fur PEO positive Eigen-
schaften an blutkontaktierten Oberflachen dargestellt [52,78,87,110].

Auch wir testeten PEO in Kombination mit der Silikon-beschichteten Ausgangs-
prothese. Wahrend unseren ersten Tests nach primarem Blutkontakt mit der
PEO-Oberflache konnten makroskopisch partielle Thromben festgestellt wer-
den. Die Blutbildanalyse ergab allerdings keinerlei Besonderheiten. Die
D-Dimere im Rahmen der ELISA-Untersuchungen zeigten sich in Abhangigkeit
von der Zeit positiv und deuteten damit auf eine Fibrinolyse hin. Auch konnte
eine Aktivierung der Thrombozyten verzeichnet werden, welche Uber die ge-
samte Zeit unverandert war.

Nun stellte sich die Frage, warum die thrombogenen Eigenschaften der von uns
modifizierten Prothese derart negativ ausfielen. Eine These hangt mit der
thrombogenen Dynamik der Oberflache mit der Proteinadsorptionspotenz des
Materials zusammen [87]. Je nachdem, ob eine Oberflache als fremd erkannt
wird, erfolgt die Adsorption von Proteinen. Nach Ablauf dieser initialen Reaktion
kénnen dann Thrombozyten aktiviert werden und infolgedessen die Plattchen-
adhasion ablaufen. Infolge kommt es zur Bildung eines GefalRthrombus. Diese
Aktivierung konnten wir durch die Ermittlung des Faktors Xlla darstellen, wel-
cher bei allen untersuchten Oberflachen keine Ubermassige Aktivierung zweig-
te. Einzige Ausnahme stellte die Alkylhydroxidoberflache dar, welche gleich zu
Beginn eine Aktivierung des Faktors Xlla aufwies, dann jedoch in Normbereiche
absank. Fur die PEO-Oberlache konnte bereits in anderen Studien bewiesen
werden, dass es die Proteinadsorption minimiert [52,110]. Dies bedeutet also,
dass die gemessene Erhdhung der D-Dimere nicht in einen adaquaten Zusam-
menhang mit den antigenen Eigenschaften der Prothesenoberflache zu bringen

ist.
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In unseren Versuchen wurde zudem fir PVA eine geringe thrombogene Eigen-
schaft festgestellt, was in der Literatur schon mehrfach nachgewiesen werden
konnte [30,50].

PVP wiederum wird in der Literatur nur selten in Zusammenhang mit Gefal3pro-
thesen erwahnt. Es verursacht eine geringere Fibrinogenadsorption, was auf
Grundlage des Vroman-Effektes zu einer verminderten Thrombozytenadsorpti-
on und damit Gerinnung fuhrt [16]. Bei genauer Betrachtung des R-
Thromboglobulin im Rahmen der ELISA-Untersuchungen wurde nach initial
niedrigem Wert ein signifikanter Anstieg nach einer Stunde festgestellt. Dies
galt gleichermalen fur PC. Dieser Effekt wurde bereits durch Godo et al. be-
schrieben [50]. Die Thrombogenitat scheint also nicht allein an die Fibrinogen-

bedingte Aktivierung der Thrombozyten gekoppelt zu sein.

Hydrophobie
Als hydrophob sind die Phosphorylcholin- (PC) und die PDMS-Oberflache an-

zusehen. Wenn man nochmals die Aktivierung der D-Dimere betrachtet, fallt
auf, dass vor allem die Silikon-Oberflache und die PC-Oberflache eine geringe
Aktivierung verursachen. Das wiederum deutet auf eine geringere Throm-
busentstehung hin, woraus man schlussfolgern kann, dass diese Oberflachen
die Blutgerinnung nur gering aktivieren [104,148]. Fur PC konnten lipophile,
zellmembranartige Charakteristika festgestellt werden, welche den positiven

Effekt auf die Gerinnung bewirken. Dies wird vor allem bei der Beschichtung

von Stents und Gefal3prothesen heute schon ausgenutzt [29,75,81,106].
Eine ebenfalls verminderte thrombogene Potenz ist fur Silikon (PDMS) bekannt
[110], was wir auch in unseren Versuchen wiederfanden. Auch im Hinblick auf

die D-Dimere bestatigten sich die Ergebnisse fur beide Materialien.

Bei gewisser Erhdhung des R-Thromboglobulins bei allen getesteten Oberfla-

chen sehen wir die Ursache am ehesten in einer Aktivierung und Zerstorung der
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Thrombozyten durch mechanische Einflisse. Moéglicherweise sind die Throm-
bozyten durch Scherkrafte im Rahmen der Untersuchungen im Rotationsmodell

sowie initial bei der Blutentnahme aktiviert worden.

Ladung

Um diesen Sachverhalt zu Uberprifen, wurden Zinksulfat und Silanolat, die bei-
de eine negative Ladung aufweisen, als Oberflachenmodifikationen angewandt.
Beide Materialien sollen die Zelladhasion minimieren [23,87,91]. Dies konnte
jedoch in unseren Experimenten nicht bestatigt werden. Allerdings reicht die
Zahl der durchgeflihrten Versuche nicht aus, um daraus eindeutige Schlussfol-
gerungen ziehen zu kdnnen. Fur Silanolat wurde jedoch festgestellt, dass es
oxidative Mechanismen auslésen kann und somit Uber eine gerinnungsaktivie-
rende Potenz verfligt. Dementsprechend hatte dieses Material eine negative
Hamokompatibilitat [119].

Amphiphilie
Zum Nachweis der Auswirkung hydrophober und hydrophiler Oberflachenstruk-

turen wurde in unseren Experimenten Alkylhydroxid herangezogen, welches
beide Merkmale aufweist. So soll ein Stoff mit hydrophoben Eigenschaften die
Thrombogenitat nach Blutkontakt minimieren. Im Rahmen der D-Dimer Analyse
zeigte AH jedoch eine im Vergleich zu den anderen Oberflachen hohe Aktivie-
rung, welche auch im Verlauf der Zeit nicht nennenswert abnahm. Auch ma-
kroskopisch konnte ein grosser wandstandiger Thrombus nachgewiesen wer-
den. Dies spricht fur eine eher starke Aktivierung der Blutgerinnung. AH zeigte

in unseren Versuchen von allen Materialien die schlechtesten Ergebnisse.

Im Rahmen der makroskopischen Betrachtung der einzelnen Oberflachen nach
Blutkontakt schnitten PVP (Polyvinylpyrrolidon), Silikon (PDMS) und PVA (Poly-
vinylalkohol) am besten ab. Bei diesen Oberflachen konnte kein nennenswerter

Thrombus festgestellt werden. Eine geringe Thrombozytenadhasion konnte be-
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reits in einer Reihe von Versuchen fiir Materialien aus PVA bewiesen werden
[16].

Bakterienwachstum

Eine weitere Uberlegung im Rahmen unserer Studie bezog sich auf die Unter-
suchung des Bakterienwachstums auf den Prothesenoberflachen. In Vorversu-
chen zu dieser Arbeit konnte eine offensichtliche Wachstumsminimierung von
Staphylokokkus aureus fur antibakteriell beschichtete SilikonProthesen festge-
stellt werden (?).

In der Literatur finden sich bislang nur wenige Arbeiten bezlglich Silikon-
beschichteter Gefaldprothesen. Harris et al. konnte beispielsweise fur die Sili-
kon-beschichtete Dacron®-Prothese eine geringere bakterielle Adhasion nach-
weisen [63]. Auch bei Analysen von Silikon-beschichteten Arealen in Kunsther-
zen konnte eine niedriger bakterielle Besiedelung festgestellt werden. Dacron ®
allein scheint eine erhdhte Adharenz von Staphylococcus epidermidis aufzu-
weisen [127,146].

Bei der hier vorliegenden Studie konnten diese Ergebnisse bestatigt werden.
Nach 24-stiindiger Bebritung von Silikon-Prothesenstiicken konnte kein

Bakterienwachstum auf der Agarplatte nachgewiesen werden. Es stellt sich
hierbei die Frage, ob dieses Ergebnis ursachlich mit der Menge des aus der Si-

likon-Réhre diffundierenden Gentamycins lag.

Zusammenfassung

Unsere Studie konnte also schlussfolgernd einige dieser Ergebnisse bestatigen.
So ergaben sich fur das hydrophile PVP sowohl makroskopisch, elektronenmik-
roskopisch wie auch laborchemisch sehr gute Ergebnisse. Auch in Bezug auf

die ELISA-Ergebnisse konnte eine Aktivierung der Thrombozyten nicht sicher

? Siegel 1992, personliche Mitteilung
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belegt werden. Eine geringe Gerinnungsneigung erwies die PC-beschichtete
und damit hydrophobe Prothese.

Auf der PVA-Oberflache konnten makroskopisch keine Thromben nachgewie-
sen werden. Die Thrombozytenadhasion wurde als gering eingestuft, obwohl
das B-Thromboglobulin im ELISA-Ergebnis keine sichere Bestatigung dieser
These erlaubt.

Die reine PDMS-Prothese erzielte in allen Tests sehr gute Ergebnisse. Ma-
kroskopisch wurden kaum Thromben verzeichnet. Desweiteren wurde keine
massgebliche Aktivierung der Gerinnungskaskade festgestellt. Dies bestatigt
auch die Ergebnisse einer Studie von Park et al., der fir dieses Material eine
geringe Thrombozytenadhasion feststellte [110]. Sehr gute antithrombotische
Eigenschaften ergaben sich durch eine Albuminanlagerung im Rahmen des
Blutkontaktes (Abbildung 19). Silanolat und Zinksulfat, beides negativ geladene
Oberflachen, erflillten die Erwartungen nicht und wiesen in unseren Experimen-
ten deutlich negative Ergebnisse auf.

Schlussfolgernd kann festgestellt werden, daf nicht alle untersuchten Oberfla-
chen die Annahme einer geringeren beziehungsweise verzdgerten antithrombo-
tischen Eigenschaften bestatigen konnten. Erwahnenswert scheint in diesem
Zusammenhang die Tatsache, dal} die Gerinnung und Fibrinolyse unmittelbar
nach Blutkontakt mit den Oberflachen maximale Werte flr Prothrombin F1+2
und die D-Dimere erreichte.

Folglich scheinen besonders die ersten Minuten nach Implantation der Gefaf3-
prothesen in den Wirt von groter Wichtigkeit zu sein. Derselbe Sachverhalt
wurde auch von Stratton et al. experimentell nachgewiesen, der ebenfalls die
Bildung von Thromben auf Polyesterprothesen innerhalb von wenigen Minuten
beobachten konnte [134]. Diese Tatsache kann fur unsere Prothese allerdings
bislang nur fur in-vitro Experimente bestatigt werden. In folgenden tierexperi-
mentellen Studien soll dieser Sachverhalt weiter analysiert werden.

Auf der anderen Seite kann die von uns vermutete Aktivierung des intrinsischen
Systems der Gerinnungskaskade nicht eindeutig bewiesen werden. Die Ergeb-
nisse des ELISA-Tests fur den Tissue Factor und den Faktor Xlla lassen keine

eindeutige Aussage diesbezuglich zu.
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4.4. ’Drug releasing graft”

Im Rahmen der Entwicklung eines “drug releasing grafts eréffnet sich nun die
Madglichkeit, gezielt lokal Substanzen (Immunsuppressiva, Antibiotika) wirken zu
lassen, die einen chronischen Entzindungsprozess inhibieren konnten. Positive
Ergebnisse dazu werden in den im Anschluss an diese Publikation folgenden
Tierversuchen erwartet.

Es existiert eine Reihe von Studien Uber “drug elutung stents“ (RAVEL, SIRIUS,
TAXUS I-VI) [15,35,56,64,74,128]. In der Kardiologie dienen Stents zur Erweite-
rung von Gefallverschlissen. Durch Inkorporierung verschiedener Molekile (Si-
rolimus, Abciximab, Paclitaxel) kann die pharmakologische Wirkung lokal ein-
setzen, ohne eine systemisch hohe Dosis der Medikamente nétig zu machen.
Dadurch kann die Nebenwirkungsrate erheblich minimiert werden. Diese Sub-
stanzen werden in der Transplantationsmedizin (Sirolimus) und in der Onkolo-
gie (Paclitaxel) verwendet. Sie bewirken eine antiprolifertativen Effekt vorzugs-
weise an Endothelzellen und glatten Muskelzellen. Dadurch konnte in der Kar-
diologie die Re-Stenoserate deutlich gesenkt werden [35,56,64,74,153].

Im Rahmen unserer Studie konnte die kontinuierliche Abgabe der inkorporierten
Stoffe an die umliegenden Gewebe nachgewiesen werden (siehe Sudanrot-
Versuch, 3.3.2 und 2.1.6). Dabei folgt dieser Prozess den Gesetzen der Kon-
vektion und Diffusion. Zunachst wurde die Abgabe von hydrophiler Salizylsaure
durch Abfall des pH-Wertes und damit Ansauerung des Mediums nachgewie-
sen (Kapitel 3.3.1).

Schon Hwang und Edelman wiesen theoretisch nach, dass inkorporierte Sub-
stanzen nicht nur in das das Lumen durchstromende Blut wandern, sondern
auch die umgebenden Strukturen durchdringen [71]. Demnach befinden sich
hydrophobe Stoffe im Gewebe, hydrophile eher im sie umgebenden Medium.
Auch in unserem Sudanrot-Versuch wurde gezeigt, dass sich der Farbstoff im
Kunststoff in Flussrichtung ausbreitete, was auf ein ,Wandern® der Substanz

schliessen lasst. Als hydrophobes Material wandert Sudanrot im umgebenden
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Material, wahrenddessen beispielsweise Azetylsalizylsaure als hydrophile Sub-
stanz eher im Medium verbleibt [Abbildung 7],[71].

Im Folgenden wurde die Elution von immunsuppressiven Stoffen aus der Pro-
thesenoberflache untersucht. Als untersuchte Arzneimittel wurden IS und Siro-
limus (Rapamune®, Wyeth Pharma) verwendet. Im Rahmen der Testreihen
wollten wir feststellen, ob es maoglich ist, eine gewisse Menge an IS an die Pro-
thesenoberflache zu binden. Im Anschluss wurde die Elutionskinetik in Abhan-
gigkeit von der Zeit untersucht. Es konnte festgestellt werden, dass in Abhan-
gigkeit von der Zeit der 1S-Spiegel in der NaCl-Flussigkeit des Kreislaufmodells
anstieg. Die maximale Konzentration war dabei nach einem Tag erreicht. Wir
konnten also nachweisen, dass IS aus der Prothesenmatrix kontinuierlich elu-
iert. Zwischen dem ersten und dritten Tag kam es zu einem Absinken des Spie-
gels, was wir darauf zuruckfuhrten, daf ein Teil des IS sich wieder im Silikon-
Schlauchsystems des Kreislaufmodells anlagert. Nach 3 Tagen stellte sich dar-
aufhin ein konstanter Medikamentenspiegel im NaCl ein.

Im Hinblick auf die Anwendung dieser modifizierten Prothese im Patienten kann
davon ausgegangen werden, dass sich das IS auch in benachbarten Strukturen
anlagert und so die ablaufende Entziindungsreaktion und Intimahyperplasie
hemmt. In Zukunft kann durch die minimale Dosis die Wirkung von IS oder ei-
nes beliebigen in die Prothesenoberflache inkorporierten bioaktiven Stoffes vor
Ort geschehen und der restliche Organismus somit vor etwaigen Nebenwirkun-
gen geschont werden. Da die Implantation von Fremdmaterialien immer zu ei-
nem chronischen Entzindungsprozel} fuhrt, kann durch auf die Prothesenober-
flache aufgebrachte entzindungshemmende Substanzen dieser Prozess ge-
hemmt werden.

Die Herstellung eines antibakteriell wirkenden “drug releasing graft® mittels Auf-
nahme des Antibiotikums aus einem Gentamycin-Bad stellte sich problematisch
dar. In unseren Versuchen konnte das Bakterienwachstum auf untersuchten
Agragplatten makroskopisch suffizient gehemmt werden. Es muss jedoch dar-
auf hingewiesen werden, dass das Gentamycin lediglich an die Oberflache ge-
bunden wurde und nicht in das Oberflachenmaterial inkorporiert werden konnte.

Daher gelang es in durchgefuhrten Tests letztendlich nicht, eine ausreichende
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Menge an Gentamycin auf der Prothesenoberflache nachzuweisen, obwohl ei-
ne Wirkung im Rahmen des “drug releasing grafts“ nachgewiesen werden konn-
te. Entweder war die Menge des Gentamycins in der Badflussigkeit zu gering
oder es konnte sich nicht eine ausreichend groRe und damit nachweisbare

Menge an die Prothesenoberflache binden.

4.5. Ziele und Ausblick

Ziel der aktuellen Forschungsarbeit ist die suffiziente Suppression der Intima-
hyperplasie durch Anwendung des multifunktionellen Ansatzes. Aktuell sind die
Ansatzpunkte in Bezug auf Tissue Engineering und Gentherapie zu unausge-

reift, stellen aber sicherlich in Zukunft vielversprechende Ansatzpunkte dar.

Zusammenfassend lassen sich fur die hier dargestellte ,multifunktionelle Ge-

fassprothese” folgende Vorteile aufzeigen:

Dichtigkeit und physikalische Eigenschaften

Bei der von uns hergestellten Prothese konnte eine primare Dichtigkeit nach-
gewiesen werden. Durch eine relativ dinne Silikon-Beschichtung kann somit
auch eine Anwendung in Stentgrafts ermoglicht werden, die zur Ausschaltung
von Aneurysmen eingesetzt werden kénnen. Ausserdem kann nunmehr auf die
Verwendung von bovinen Beschichtungsmaterialien verzichtet werden. Da sich
die physikalischen Eigenschaften der von uns entwickelten Prothesen nicht von
herkdbmmlichen Prothesen unterscheiden, muss sich der Chirurg auch nicht an

eine andere Handhabung gewohnen.

Intimahyperplasie

Die Intimahyperplasie entsteht durch verschiedene Ursachen, wobei dieser
Vorgang mittels der neu entwickelten Prothese entgegengewirkt werden kann.

Diese bietet vor allem Vorteile in Anwendungsbereichen mit sehr geringem Lu-
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mendurchmesser, wie beispielsweise distal des Kniegelenkes, bei Restenosie-
rungen nach Karotisdesobliterationen [47] oder Stenose nach AV-Shunts oder
AV-Loops [46]. Aber auch in der Herzchirurgie spielt die Intimahyperplasie eine
entscheidende Rolle, wenn kein geeigneter Koronarersatz zur Verfugung steht
[68].

Thrombogenitat

Es kommt zu einer Minimierung der Thrombogenitat und damit Reduktion der
Sofort- und Fruhverschlisse. Diese positiven Eigenschaftenkonnten konnte vor
allem fur PDMS und PC und teilweise auch fir PVA festgestellt werden. Durch
geringere Aktivierungsrate der Thrombozyten kommt es wiederum zu einer
verminderten Freisetzung von PDGF und damit auch zu einer geringeren Aus-

pragung der Intimahyperplasie.

Multifunktionell

Da durch die Multifunktionalitat der Prothese die Madglichkeit besteht, verschie-
dene Substanzen an die Oberflache zu binden und zu inkorporieren, kann dies
auf verschiedensten Ebenen ausgenutzt werden. Dies beinhaltet nicht nur die
Suppression der Intimahyperplasie, die Verminderung der Entziindungsreaktion
durch Immunsuppressiva und/oder die Anwendung von Antibiotika zur Infekti-
onsminimierung, sonder impliziert beispielsweise auch die Verwendung von
Wachstumsfaktoren, welches die Kollateralbildung verbessern kénnte. Durch
Wachstumsfaktoren kénnte eine erwilnschte Epithelialisierung beschleunigt
werden. Es existieren hierbei also noch viele, bislang noch nicht erforschte
Kombinationsmoglichkeiten, welche in kunftigen Studien weiter erforscht wer-

den sollen.
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5. Zusammenfassung

Einleitung

Bis heute stellen sich die Langzeitergebnisse bei kniegelenksuberschreitenden
Gefassrekonstruktionen mit Kunststoffprothesen unbefriedigend dar. Bei feh-
lender Eigenvene muss auf Polytetraflouroethylen (PTFE) oder Polyethylenthe-
rephtalat (PET) zurlickgegriffen werden, wobei es aufgrund weitreichender
Komplikationen wie Undichtigkeit, Infektion, Ausbildung einer Intimahyperplasie
und Degradation oft zu einem Implantatversagen kommt. Ein Hauptproblem
stellt die thrombogen wirkende Oberflache dar, welche zu einer relativ hohen
Rate an Frihverschlissen fuhrt.

In der hier vorliegenden Arbeit wird Uber die Entwicklung einer ,multifunktionel-
len" Polyesterprothese berichtet mit dem Ziel der (1) Oberflachenmodifikation
und Verbesserung der Gerinnungseigenschaften mit Minimierung der Frihver-
schlussrate und (2) der Entwicklung eines “drug-releasing-graft® mit Reduktion

der Intimahyperplasie.

Material und Methoden

Prothesenherstellung: Als Ausgangsmaterial dienten herkdmmliche, gewirkte

Polyesterprothesen (Micron®, Fa. Intervascular, 6mm Durchmesser), welche
mittels eines von uns etablierten Beschichtungsprozesses mit einer Silikon-
Schicht Uberzogen wurden. Durch ionogene/kovalente Bindung konnten Mak-
romolekule mittels eines nass-chemischen Verfahrens stabil an die Oberflache
verankert werden. Hierzu zahlten Phosphorylcholin (PC), Zinksulfat, PDMS, Al-
kylhydroxid (AH), Polyvinylalkohol (PVA), Polyvinylpyrrolidon (PVP), Polyethy-
lenoxid (PEO) und Silanolat. Anschliessend konnten Azetylsalicylsaure, Paclita-
xel, Sudanrot und ein Immunsuppressivum, welches aus Patent-rechtlichen
Grinden nicht genannt werden kann, ebenfalls nass-chemisch in die Silikon-
Matrix eingebracht werden. Im Gegensatz zu den dauerhaft gebundenen Ober-
flachenmolekulen sollen diese Substanzen im Verlauf aus der Prothese freige-

setzt (,eluiert”) werden.
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Physikalische Eigenschaften: Die Testung erfolgte streng nach den Richtlinien

der ISO Norm 7198 und im Vergleich zu herkdmmlichen, mit Kollagen beschich-
teten Prothesen. Mittels eines Tensiometers (INSTRON 4502) wurden die
Langs- und Querstabilitat sowie —Elastizitat, die Fadenruckhaltekraft und der
punktuelle Widerstand gepruft. Im Kreislaufmodell wurden die Dichtigkeit und

die biaxiale Compliance (Dehnbarkeit) gemessen.

Biologische Eigenschaften: Die biologischen Untersuchungen nach Blutkontakt

konnten in einem ebenfalls von uns entwickelten Rotationsmodell analysiert
werden. Die Oberflachen wurden makroskopisch und elektronenmikroskopisch
beurteilt. Die Blutanalyse erfolgte unter Berucksichtigung der Gerinnungsakii-
vierung im Routinelabor (Quick, INR, PTT, TZ, AT3, Fibrinogen) sowie mittels
speziellen ELISA-Untersuchungen (D-Dimere, Prothrombinfragment F1+2, Tis-

sue factor, Faktor Xlla; R-Thromboglobulin).

Medikamentenelution: Die Medikamentenelutionsanalyse erfolgte im Kreislauf-

modell. Dabei kamen unterschiedliche Methoden zur Quantifizierung zur An-
wendungen: ASS wurde semiquantitativ mittels pH-Metrie gemessen, Sudanrot

per Photometrie. Die Medikamentenspiegel wurden in externen Labors ermittelt.

Ergebnisse

Physikalische Eigenschaften: Die Prothese konnte beliebig oft mit Silikon be-

schichtet werden. Ab einem Silikon-Gehalt von 17,1mg/cm? wurde eine primare
Dichtigkeit demonstriert. Ab einem Wert von 15-20mg/cm? konnte kein signifi-
kanter Unterschied zu herkdmmlichen Prothesen festgestellt werden. Der punk-
tuelle Widerstand lag minimal geringer als bei den Vergleichprothesen. Es
konnte eine proportionale Korrelation zwischen dem Grad der Silikonisierung

und der Elastizitat aufgezeigt werden.

Biologische Eigenschaften: Im Hinblick auf die Thrombogenitat konnten positive
Eigenschaften bei der PDMS- und PC- sowie bedingt auch bei der PVA-
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Oberflache gesehen werden. Mittels Bestimmung der D-Dimere zeigten sich fur
einige Prothesen im Verlauf eine Aktivierung der Fibrinolyse. Ein initialer An-
stieg von Prothrombin F1+2 gab Hinweise fur eine Gerinnungsaktivierung direkt
nach Oberflachenkontakt.

Medikamentenabgabe: Die pH-Messungen ergaben einen Abfall nach Kontak-

tierung mit der ASS-Prothese um 2 Punkte, so dass hier die Abgabe des Mole-
kils indirekt gezeigt werden konnte. Das hydrophpobe Sudanrot konnte in Form
von Farbveranderungen im Silikon-Schlauch, nicht aber im Medium gefunden
werden (negative Photometrie). Der Nachweis von Sirolimus und IS gelang so-
wohl im Medium als auch im Silikon-Schlauch mit deutlich unterschiedlicher Ki-

netik.

Diskussion

Die hier dargestellte, neu entwickelte Silikon-beschichtete Polyesterprothese
zeichnet sich gegenuber herkdmmlichen Prothesen in vielerlei Hinsicht aus. Da
sie primar dicht ist, braucht sie weder in Eigenblut getrankt zu werden (“Clot-
ting“), noch bendtigt sie bovine Substanzen, die andere Hersteller verwenden,
um eine ausreichende Dichtigkeit zu erhalten. Eine Prionen-Infektion ist somit
ausgeschlossen.

Durch physikalische und biologische Tests wurde die Mdglichkeit einer verein-
fachten intraoperative Handhabung aufgezeigt. Die Thrombogenitat der Ober-
flache kann durch einfache nass-chemische Modifikation verringert werden.
Ebenfalls konnen Medikamente so eingebracht werden, dass sie im zeitlichen
Verlauf eluiert werden und so direkt vor Ort oder aber systemisch wirken. Es
ergibt sich die Mdglichkeit der Kombination aus Oberflachenoptimierung und
Medikamentenkombination mit unterschiedlichen Wirkungen. Eine solche Pro-
these ist bisher nicht auf dem Markt erhaltlich.

Initial soll die so neu entwickelte Prothese fur kniegelenksuberschreitende Ein-
griffe genutzt werden. Es lassen sich in Zukunft aber noch zahlreiche andere

Indikationen und weitere Modifikationen ableiten.
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7. Anhang

7.1. Ergebnisse ELISA

7.1.1. Auswertung der Gerinngungseigenschaften der ein-
zelnen Prothesenoberflachen in Abhangigkeit von der
Zeit
Alkylhydroxid
En- B-TG D-Dimer Tissue FXlla
n=3 zygnost (IU/ml) (ng/ml) Factor (ng/ml)
F1+2 Roche Roche (pg/ml) American
(nmol/L) American diagno-
Dade diagnos- stic
Behring tic
Refrenz- 0,40+1,10 10,00 + <250,00 keine 2,60-3,10
bereich 40,00
5 Min 0,79 91,60 319,00 48,00 3,00
15 Min 0,98 91,40 343,00 54,00 1,70
30 Min 0,91 91,60 320,90 54,20 1,82
60 Min 0,86 88,20 296,40 65,50 2,49
120 Min 1,04 93,40 312,70 50,60 1,52

Tabelle 15: Gerinnungsparameter in Abhangigkeit von der Zeit
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Polyvinylalkohol

Enzygnost B-TG D-Dimer Tissue Fac- |[FXlla

n=3 F1+2 (IU/ml) (ng/ml) tor (ng/ml)
(nmol/L) Roche Roche (pg/ml) American
Dade Beh- American diagnostic
ring diagnostic

Referenz- 0,40+1,10 10,00 £ 40,00 | <250,00 keine ?.60-3.10

bereich

5 Min 0,88 86,20 307,20 68,50 2,30

15 Min 0,97 88,70 271,90 47,70 1,75

30 Min 1,01 90,00 291,20 35,60 1,40

60 Min 0,95 88,20 305.00 49,50 1,98

120 Min 0,91 93,80 269,30 47,20 1,50

Tabelle 16: Gerinnungsparameter in Abhangigkeit von der Zeit
PDMS

Enzygnosr B-TG D-Dimer Tissue Fac- |FXlla

n=3 F1+2 (IU/ml) (ng/ml) tor (ng/ml)
(nmol/L) Roche Roche (pg/ml) American
Dade Beh- American diagnostic
ring diagnostic

Referenz- 0,40+1,10 10,00 £ 40,00 |<250,00 keine 2,60-3,10

bereich

5 Min 0,76 89,00 298,80 47,20 2,38

15 Min 1,03 75,70 203,20 59,00 1,76

30 Min 0,96 89,50 214,50 53,60 1,55

60 Min 0,90 87,50 217,70 51,80 2,27

120 Min 0,96 88,90 203,90 64,10 1,96

Tabelle 17: Gerinnungsparameter in Abhangigkeit von der Zeit
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Polyvinylpyrrolidon

Enzygnost B-TG D-Dimer Tissue Fac- |FXlla

n=3 F1+2 (IU/ml) (ng/ml) tor (ng/ml)
(nmol/L) Roche Roche (pg/ml) American
Dade Beh- American diagnostic
ring diagnostic

Referenz- 0,40+1,10 10,00 £ 40,00 | <250,00 keine 2,60-3,10

bereich

5 Min 0,91 90,00 325,80 47,50 2,30

15 Min 1,00 94,80 241,40 51,40 2,10

30 Min 0,97 89,20 301,60 48,70 2,30

60 Min 0,81 89,00 313,50 45,20 2,00

120 Min 0,99 92,60 291,60 59,80 1,80

Tabelle 18: Gerinnungsparameter in Abhangigkeit von der Zeit
Phosphoryicholin

Enzygnosr B-TG D-Dimer Tissue Fac- |FXlla

n=3 (F1+2) (IU/ml) (ng/ml) tor (ng/ml)
nmol/L Roche Roche (pg/ml) American
Dade Beh- American diagnostic
ring diagnostic

Referenz- 0,40£1,10 10,00+ <250,00 keine 2,60-3,10

bereich 40,00

5 Min 0,97 86,20 374,30 46,90 2,30

15 Min 0,87 88,10 206,80 54,10 2,10

30 Min 0,86 87,30 206,80 71,80 1,90

60 Min 0,83 83,90 260,10 57,70 2,20

120 Min 0,80 85,60 121,50 50,80 1,70

Tabelle 19: Gerinnungsparameter in Abhangigkeit von der Zeit
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