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Pouzité skratky

2D dvojrozmerny

3D trojrozmerny

AV artério-vendzny

ePTFE expandovany polytetrafluéretylén

ICAM-1 intercellular adhesion molecule

IgG imunoglubulin G

NO oxid dusnaty

oSl oscilating shear index

PCL polykaprolakton

PDGF platelet-derived growth factor

PGA polyglykolid

PET polyetylén

PLLA polylaktid

PTFE polytetrafluéretylén

PU polyuretan

t-PA tissue plasminogen activator

TEVG tissue-engeneered vascular garft

TGF-beta transforming growth factor beta

VCAM-1 vascular cell adhesion protein

WSS wall shear stress

Definicia

Graft: cievna nadhrada

Autologny graft: cievna ndhrada odobrana z vlastného tela pacienta
Allogénny graft: cievna ndhrada odobrana z tela darcu jedného druhu
Xenogénny graft: cievna ndhrada odobrana z tela iného druhu alebo umelé cievna ndhrada
Protéza: umelda cievna nahrada — zjednodusena forma slovného spojenia

protetického graftu



1. Uvod

Ciel'om tejto prace je priniest zosumarizovanie sucasnych informacii o umelych
cievnych nahradach - protézach a ich pouzitie pri operaciach v cievnej chirurgii. V texte je
pouzity vyraz cievna protéza a ako synonymum graft. V texte su pouzité obchodné nazvy
réznych vyrobcov bez udania preferencie. Praca neriesi konkrétne indikacie a komplexné
operacné postupy pri revaskularizacii. Zékladnym predpokladom dlhodobej funkcie graftu
je adekvatna technika anastomozy, preto sa praca zaobera historiou anastomozy ako aj

sucasnymi moznost’ami jej modelacie.

Clovek sa vo svojom Zivote stretiva s vyzvami, ktorym sa snazi &elit. Potreba
obnovy cirkuldcie u pacientov po uraze, pri okluzivnych ale aj aneuryzmatickych
ochoreniach na jednej strane a na druhej strane nedostatok vhodnych autolognych ale aj

allogénnych graftov viedla k vzniku protetického bypasu.



2. Historia implantacie cievnych protéz

OSetrenie ciev v historii mediciny nachddzame priamo s prvymi zdznamami
suvisiacimi s chirurgickymi vykonmi a trazmi. Pre zrod implantécie protetického bypassu
boli najdodlezitejSimi krokmi ligdcia cievy, cievny steh, asepsa a antisepsa, objavenie

heparinu a technologicky pokrok vo vyrobe syntetickych materialov.

Za najstarSie mozeme povazovat indické dokumenty starSie viac ako 2500 rokov
popisujuce lie€itel'a Sushurtu. Sushurta zil priblizne medzi rokmi 800-600 p.n.l. v Indii a
praktikoval kompletné liecitel'stvo, ale predovsetkym sa venoval chirurgickym vykonom a
rozvinul nové metddy liecby. Jeho prinos zahfiia pouzitie vldkna na ligatiru cievy,
kauterizacia rany rozhoru¢enym drotom a pouzitie vriaceho oleja ku kontrole krvacania.

postupy

haemorhoidektomie, tonsilektomie, operacie hernii a mnoho dalSich procedur (1).

WWpracoval amputacie  koncatiny. Bol priekopnikom  phlebotomie,

Vypracoval a zdokonalil vlastné inStrumentarium. (Obr. 1) Metodika ligatiry cievy sa

nedostala za hranice a upadla do zabudnutia na niekol’ko storo¢i.
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Obr.1 Cast chirurgického instrumentéria stard cca 2500 rokov — rekonstrukcia podla Hoernleho.

Chirurgovia starého Grécka a Egyptu ako Hippokrates, Celsus nepouzivali metodu

ligatury pri krvacani a opédtovne sa s fiou stretdvame v 2.st. n.l. u Rufusa z Efezu. V 2.st.
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n.l. posobil tiez Antyllus, ktory ako prvy popisal aneuryzmu, taxonomicky rozdelil typy a
lie¢bu. Ligoval proximalnu a distalnu Cast’ aneuryzmy (2). Tato metoda liecby tiez upadla

do zabudnutia a stretavame sa s tiou az v 17.st. u Rudolfa Matasa.

Dal§imi v poradi boli Galén, ktory popisal rozdielne krvacanie z vény a artérie a
podla toho pristupoval ku zraneniu. Aetius v 6. storoci tiez pouzival ligatiru cievy a ako

prvy liecil varikdzne vény ligaciou (2).

V blizsej historii v 16. storo¢i Ambroise Pare zaviedol ligataru ako efektivnu
lie¢bu krvacania pri poraneniach a amputaciach koncatin. Ako prvy modifikoval klieSte na
extrakciu projektilu a pouzival pri ligacii ciev (3). Az do 18. storoCia sa preferoval

hemostypticky pristup pred ligaciou a od chirurgie v dobe Sushurtu sa vel'a nezmenilo.

V roku 1759 bola prvykrat v historii Hallowellom osetrend neprava aneuryzma
arteria brachialis neobliterujicou suturou. Tento prelom v terapii zostal nepoznany a
metdda bola pre d’alsi vyskyt pooperacnych tromboz opustend. Obrovskym prinosom pre
chirurgiu bolo v roku 1867 vydanie Listérovho spisu , Antisepsa v chirurgii a jej
implantacia pri vykonoch. V roku 1877 Nikolai Eck skonstruoval prvé veno-vendzne
anastomozy pri pokusoch na psoch. Alexander Jassinovsky v roku 1889 vydal stadiu 26
experimentov Uspesnej sutury arteria carotis na psoch a konioch pouzitim sutury adveticie a
médie. Na prelome 19-20. storocia niekol'ko chirurgov experimentovalo s pouzitim
rigidnej protézy v pripadoch prili§ vzdialenych koncov poskodenej artérie. Ako prvému s
dlhodobo dobrym vysledkom sa operacia podarila v roku 1894 Robertovi Abbemu, ked’
prezentoval nahradu casti aorty macky sklenenou trubickou (3). Tato metdda bola
niekol’kokrat modifikovana roznymi chirurgmi s pouzitim inych materialov (kov, slonovina
a in¢). NajznamejSou metddou anastomdzy dvoch ciev sa stalo pouzitie magnéziovych
trubiciek a prstencov pouzitych prvykrat pri rekonstrukcii laceracie artérii od Ervina

Payra v r. 1900. (Obr. 2)
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Obr.2 Payrova plastika a anastomdza end-to-end s pouZitim magnéziovych prstencov.

Koncom 19. storocia sa experimentovalo aj s rdznym Sicim materidlom pri stture
cievy. NajcastejSim bolo pouzitie hodvabu ale pouzival sa aj catgut (4), alebo vldkna z
klokanich Sliach (5). NajcastejSim typom suatury bol invaginaény typ s vlozenim
proximalneho konca do distalneho a pouzitie magnéziovych prstencov. Mathieu Jaboulay
v roku 1898 ako prvy prezentoval techniku end to end anastomoézy suturou jednotlivymi

matracovymi U stehmi zahriiujucu vSetky vrstvy artérie (6).

Pociatkom 20. storoCia prebiehali prvé pokusy s pouZzitim vény do arteridlneho
obehu. Z Rakuska to bol Alfred Exner a z Francuzka Alexis Carrel s Charlesom C.
Guthrieom. Prvy spomenuty pouzival techniku anastomoézy pomocou magnéziovych
prstencov vyvinutua Payrom (7). Druha skupina na ¢ele s Carrelom priniesla revoluénu
metddu priamej anastomozy artérie a vény end to end. Zaroven Carrel definoval zakladné
poucky cievnej rekonstrukcie, podl'a ktorych je striktnd asepsa absolitnym zakladom
uspechu, chirurg sa musi vyvarovat’ poSkodeniu cievnej steny pouzitim spravneho klemu,

spravneho uchopu a ddslednej techniky anastomoézy (8).



V roku 1906 bola Jose Goyanesom z Madridu metdda vendzneho Stepu po prvykrat
v historii Gspesne pouzita u ¢loveka pri operacii aneuryzmy arteria poplitea. Ako Step bola
pouzita prilahla vena poplitea (3). V roku 1907 Erich Lexer z Konigsbergu ako prvy pouzil

graft vena saphena magna k rekonstrukcii poirazovej aneuryzmy arteria axilaris.

Vyznamnym posunom v cievnej chirurgii bolo objavenie heparinu W. H. Howellom
a McLeanom v r. 1916-17 a zaciatok jeho komerénej produkcie v 50-tych rokoch 20.

storocia (9).

V polovici 20. storocia zac¢al Arthur Voorhens experimentovat’ s pouzitim latky pre
arterialnu protézu. Ako prvy pouzil hodvab so suturou hodvabnym vldknom. Po 1 h pes
zomrel na exsangvinaciu z porov latky a sutury. V roku 1948 zacal v Texase pracovat’ s N-
vinyon materialom, syntetickym polyvinylchloridom s vysokou chemickou inertnostou,
nizkou schopnost'ou nasavania a vysokou odolnost'ou pred zalomenim pri ohyboch. Jeho
praca mala dobré vysledky a v spolupraci s patologmi v Columbii dospeli k zaveru, ze pre
vrastanie fibroblastov do protézy a vytvorenie neointimy z vnutornej strany protézy hra
hlavnt rolu velkost' porov latky, d’alej, ze vytvorenie periprotetického hematému brani
spravnemu vhojeniu protézy. V roku 1954 prezentoval pouzitie N-vinyon protézy na 17

pripadoch ndhrady abdominalnej aorty a jednej poplitedlnej aneurzymy (Obr. 3) (10).

To naStartovalo novu éru patrania po dalSich pouzitelnych materidloch. Zacal sa
skamat’ Orlon — polyakrylonitril, Dacron (Terylene, Lavsan) - polyetylén tereftalat, Teflon
— polytetraflourethylén. VSeobecnym problémom prvych protéz bola trombogenita a

odolnost’ v ¢ase. Cely vyskum bol vedeny k ciel'u najst’ idedlny material pre protézu.

Problematika textilnych protéz sa vdaka rasticemu poctu prezentacii a Stadii
dostavala do povedomia Sirokého okruhu chirurgov a na to navézujlica masova produkcia

prefabrikovanych protéz nastartovala modernu éru cievnej chirurgie.
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Obr. 3 Prva uUspesne pouZita textilna protéza z materialu N-vinion pouZitd A.B.Voorhesom
v roku 1954.
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Idedlna cievna protéza by mala nahradzovat zdravu artériu a plnit vietky jej funkcie. Preto

Jje potrebné pri vyvoji graftu pochopit mikroskopicku stavbu artérie a jej vlastnosti.

3. Histologicka stavba steny artérie

Hlavnou tlohou artérie je zabezpecit’ privod kyslika a zivin do periférnych tkaniv a
reguldcia tohto toku podla aktudlnej potreby. Tepna mad aj d’alSie ulohy: adaptacia na
zmenu hemodynamiky, reakcia na infekciu, krvacanie, zahrnutie endotelu do
hormonalneho metabolizmu, ¢o vyzaduje viacvrstevnati stavbu steny, kde kazda vrstva

plni vlastné funkcie. (Obr. 4 )

_— - Tunica Tunica Tunica
Elasticky typ artérie —— externa Artéria svalového typu exiorna Arteriola —— externa
Tunica Tunica Tunica
media ; :
media / o media
Tunica Tunica
intima intima |— Tunica
’ intima

Obr. 4 Histologicka stavba steny rozdielnych typov artérii.

Tunica intima je zlozena z jednej vrstvy plochych polygonalnych buniek endotelu
z vonkajSej strany ohrani¢enych lamina elastica interna. Medzi endotelom a laminou sa
nachddza tenka vrstva subendotelového viziva s ojedinelym vyskytom leukocytov, buniek
hladkej svaloviny a spojivovych vlakien. Povrch endotelu je povleCeny vrstvou
glykokalyxu, ktory vytvara negativny naboj, umoziuje selektivnu permeabilitu steny artérie
a inhibuje proces trombogenézy. Okrem toho plni endotel d’alSie biochemické ulohy.
Transformuje angiotenzin 1 na angiotenzin II, rozkladd hormény a podobné latky
(bradykinin, serotonin, prostaglandiny, noradrenalin, trombin). Dalej enzymy na povrchu
endotelidlnych buniek rokladaji lipoproteiny a produkuju latky, ktoré reguluji cievny

tonus (11).

Tunica media je z vnutornej strany ohrani¢ena lamina elastica interna a z vonkajsej
strany lamina elastica externa. U niektorych ciev lamina elastica externa nemusi byt

pritomna a tunica media prechddza plynule do tunica adventitia. Je tvorena bunkami
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hladkej svaloviny a medzibune¢nou hmotou obsahujiucou v réznom pomere proteoglykany,
elastické vlakna a kolagén. R6zny pomer tejto matrix meni vlastnosti steny artérie. Artérie
periférneho — svalového typu obsahuju relativne menej kolagénu a elastickych vlakien v
pomere k bunkam hladkej svaloviny, ¢o umoziuje cieve flexibilne menit’ diameter podla
metabolickej potreby. Artérie velkého priemeru (elastického typu) zahriiujiice aortu a
hlavné vetvy tvoria samostatni skupinu, pricom plnia ulohu premeny systolicko-
diastolického gradientu do plynulého toku krvi. Tunica media je zlozend z vécSieho
mnozstva elastickych vlakien, ¢o umoziuje pocas systoly adekvatnu dilaticiu a pocas
diastoly uvolnenim nazhromazdenej energiec vo forme kontrakcie pokracovanie

kontinudlneho toku do periférie (12).

Tunica adventitia je zloZzena z fibroblastov, spojivového tkaniva elastickych a
kolagénovych vlakien, vasa vasorum, nervovych vlakien - predovietkym sympatiku. Sirka
tejto vrstvy sa lisi podl'a lokalizacie artérie a u niektorych artérii napriklad arteria renalis a
arteria mesenterica je SirSia ako tunica media. U artérii zmenenych aterosklerotickym
procesom dochédza pri progresii platu k atrofii tunica media a zhrubnuté tunica adventitia
prebera zodpovednost’ za odolnost’ tepny. Typickym prikladom je endarterektomia v oblasti
iliakofemoralnej alebo karotickej, kde po odstraneni patologicky zmenenej intimy a
vacsiny tunica media ostavajica tunica adventitia preberd funkciu tunica media pri¢om

vyskyt aneuryzmatickej degeneracie po endarterektomii je vel'mi zriedkavy (13).
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4. Hemodynamika

., Problém definovania pulzného toku krvi v kardiovaskularnom systéme v presnych

matematickych vzorcoch je neprekonatelny“ (Berne, Levy).

Hlavnymi problémami zabranujucimi dopracovat’ sa presnych vypoctov je
niekol’ko. Krv nie je newtonovskd kvapalina. Jej viskozita nie je konStantna, obsahuje
vel'ké mnozstvo buniek, ktoré pri meniacich sa rychlostiach vyrazne menia vlastnosti toku.
Krvny tok nie je kontinudlny ale pulzativny. Cievy maju elasticki stenu s mnohymi
odstupmi a maji schopnost menit’ tvar a polomer. Kvalita steny sa meni s vekom a
pripadnym patologickym procesom. Toto vsetko je pri¢inou nemoznosti exaktného popisu
hemodynamiky in vitro. Pri vyvoji protéz a vyskume hemodynamiky sa pouzivaju

virtudlne matematické modely a zvieracie modely (krysa, zajac, pes, ko).

Pre popis toku krvi cievou je potrebné zadefinovat’ niekol’ko pojmov, s ktorymi
budeme pracovat. Su to lamindrne priadenie, turbulentné prudenie, myointimalna

hyperplézia, wall shaer stress — Smykové napétie cievnej steny.
4.1. Laminarne prudenie, turbulencia

V ideadlnom pripade maju viskdézne kvapaliny laminarny tok s parabolickym
profilom. Drahy jednotlivych €astic kvapaliny st navzajom rovnobezné, pricom jednotlivé
vrstvy sa pohybuju réznymi rychlost'ami. NajrychlejSie osova vrstva tekutiny a smerom k
stene sa pohyb jednotlivych vrstiev spomaluje. V pripade pulzovej viny dochadza k

deformite toku so splostenim profilu. (Obr. 5)
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Obr. 5 Désledkom rozdielu rychlosti krvi pri systole a diastole je tok deformovany. V idealnom

pripade kontinualneho pradu krvi by dosahovala vina vyznacend liniu.

Laminarne prudenie ostdva zachované az do tzv. kritickej rychlosti, kedy sa meni
na pradenie turbulentné. Pravdepodobnost’ prechodu do turbulencie je ovplyvnena
rychlost’ou toku, priemerom cievy, viskozity a hustoty kvapaliny. Tato pravdepodobnost’ sa

vyjadruje pomocou Reynoldsovho cisla (14).

Re — Reynoldsovo &islo,
— hustota kvapaliny, - R-wv
P paliny, Re — p-a-v

R — priemer trubice, n
V — rychlost prudenia kvapaliny,

n — viskozita

Cim vysSie je Reynoldsovo Cdislo, tym vys§ia je pravdepodobnost vzniku
turbulentného pradenia. Pri turbulentnom prudeni sa dostavaju castice kvapaliny jednej
vrstvy do inej vrstvy, ¢im dochddza k zmieSaniu vrstiev, rovnobezny dopredny pohyb sa

meni na zlozity, vznika virenie.

14



Obr. 6 A: premena laminarneho prudenia na ohybe cievy.

B: anastomdza end-to-side, rozdielna rychlost krvi zndzornend farebne.

S velkou aproximéaciou mdzeme pre vypocet ustadlen¢ho laminarneho toku idealnej

viskoznej kvapaliny pouZzit’ Hagen-Poiseuilleov zakon.

art Ap

@ = 8n Al

Tento zdkon znie nasledovne: Objemovy tok viskdznej tekutiny (Qv) pri lamindrnom
pradeni trubicou kruhového prierezu je priamo umerny tlakovému spadu a Stvrtej mocnine

polomeru trubice a je nepriamo umerny dynamickej viskozite (15).
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Pri implantancii protézy je pre nas dolezity prietok anastomoézou. (Obr. 6) Pri
prechode toku z protézy do artérie dochddza k vyraznym zmenam v hemodynamike.
Rozdielnost’ tokov v anastomozach sa vyrazne 1iSi podl'a priemeru a tvaru anastomozy,
pouzit¢ho materialu a jeho compliance, uhlu anastomoézy. Postupné chapanie vzt'ahov
hemodynamiky a myointimalnej hyperplazie vedie k optimalizacii graftu a vyvoju protézy

s idealnymi vlastnostami.

4.2. Myointimalna hyperplazia

V oblasti anastomo6zy dochddza k vyskytu neointimalnej, pseudointimélnej, alebo
tiez pouzivanému terminu myointimalnej hyperplazie. Jedna sa nielen o zhrubnutie steny
cievy so zmenou priesvitu ale aj zmenu vlastnosti dan¢ho Useku cievy. Neointimdlna
hyperplédzia obsahuje vSetky zloZky tkaniva: buniek a extracelularnej matrix vo vyvazenom
pomere, vlastnosti cievnej steny sa vyrazne nemenia a je fyziologickou reakciou cievy na
zmeny v toku krvi. Pri pseudointimalnej hyperplazii dominuje acelularna zlozka (kolagén,
fibrin a iné) a je najCastejSia v okoli protéz. Cievnej stene sa zniZuje compliance, dochadza
k aterosklerotickej prestavbe a zvysSeniu trombogenity. Pojem myointimalna hyperpldzia
zahriiuje oba typy hyperplazie. V tejto praci vzhl'adom k vSeobecnosti vyrazu budeme

pouzivat’ termin myointimalna hyperplazia.

Myointimalna hyperpldzia je hlavnou pri¢inou zlyhania dlhodobej priechodnosti
end to side anastomodzy cievnej rekonStrukcie. Proces genézy tejto patologie je stale v

Stadiu vyskumu, niektoré zname mechanizmy budu popisané v d’alSom texte.

4.3. Wall shear stress (WSS) — Smykové napiitie cievy

Je proces ku ktorému dochadza pri kontakte pohybujucich sa povrchov. V nasom
pripade krvi a endotelu. Prid krvi deformuje intraluminéalnu ¢ast’ endotelu a tym sposobuje
trvalé napétie. Vektor WSS je tangencialny k cievnej stene a preto posobi len na endotelové
bunky, neprenasSa sa do tunica media. (Obr. 7) Ovplyviiuje ho viskozita, rychlost’ pradenia

krvi a priemer cievy (16).
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Obr. 7 Pésobenim toku krvi silou F na povrch endotelu A v smere vektora V dochadza

k deformacii endotelu, vznika WSS.

Vo vSeobecnosti sa preukédzalo, Ze zmena hemodynamiky a z toho plynuce zmeny
WSS na rozhrani anastomézy vedu k zmendm stavby artérie, Co zohrdva vyznamnu tlohu
pri formovani myointimalnej hyperplazie . Zmena WSS vedie k naStartovaniu regula¢nych
mechanizmov v cievnej stene sluziacich k névratu WSS na povodnu hodnotu. Pri
fyziologickom toku krvi v priamej Casti artérie zvySenim WSS (zvySenie tlaku krvi,
rychlosti prudenia krvi, zvySenie viskozity) dochddza k prirodzenému zhrubnutiu steny
artérie s roz$irenim priemeru cievy. Vytvori sa novy rovnovazny vztah v hemodynamike.
WSS stimuluje vazoregulacné mechanizmy, ktoré spolocne moduluji artériu s cielom

vyvazenia WSS okolo 15 dyn/cm2 (17).

Viaceré hypotézy popisuju ako WSS spusta biologicki odpoved na bunkovej
urovni a vedie k myointimalnej hyperplazii. ZjednoduSene popisany proces: Endotelové
bunky obsahuji mechanoreceptory na povrchu bunkovej membrany tzv. kaveoly, s ktorymi
st asociované regulacné proteiny, z najznamejsich predovsetkym NO-syntetdza. Pomocou
tychto mechanoreceptorov ale aj intracelularne prostrednictvom G-proteinov asociovanych
s cytoskeletom dochddza k ovplyvneniu Struktiry cytoskeletu endotelovej bunky, s
naslednou zmenou morfoldgie a génovej expresie. Kratkodobé zvysenie WSS vyvold v
endotelovej bunke vzostup produkcie NO a uvolnenie prostacyklinu. Tym dochadza k

vazodilatacii s naslednym poklesom WSS (18).

Na nizke a oscilujice WSS reaguju endotelové bunky stratou longitudinalneho
usporiadania, menia tvar na polygonalny. ZvySuje sa expresia génu pre endotelin-1(ET-1)
posobiaceho vazokonstrikéne profibroticky a preproliferacne (19). Pri trvani
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patologického podnetu nakoniec dochadza k aktivacii transkripcie a translacie génov
zahriujucich bunkovu proliferaciu, diferenciaciu, rast a apoptézu ¢im dochédza k poruche
fyziologickych funkcii bunky. Dysfunkéné bunky moézu zacat produkovat mediatory
priliehajtce tvorbe buniek hladkej svaloviny, d’alej signalne molekuly, ktoré menia fenotyp
buniek hladkej svaloviny, nasledkom ¢oho dochddza k proliferacii a migracii myocytov do
intimy, kde néasledne za¢ni masivne produkovat’ extracelularny matrix. Z najznamejSich a
v stcastnosti najviac skimanych dochédza k narastu produkcie ICAM-1 (zodpovedného za
naviazanie a migraciu leukocytov), VCAM-1 (okrem ligacie leukocytov zohrava ulohu v
genéze aterosklerdzy), E-selectin (akcelerujuci ateroskleroticky a zapalovy proces v stene
cievy), PDGF (ovplyviiujuci migraciu a diferencidciu buniek v cievnej stene) a ich

receptorov.

Tymto procesom dochddza k lokdlnemu zhrubnutiu steny artérie s redukciou
limenu a formovaniu stendzy. Ddsledkom stendézy dochddza k zvyrazneniu poruchy
laminarneho pradenia, tok krvi graftom sa spomaluje a rastie riziko vzniku tromboézy (20).

Aky vplyv na endotel ma rozdielne WSS je podrobnejsie rozpisané v tabulke (Tab. 1).

Odpoved’ Laminarne prudenie Turbulentné prudenie
WSS >10 dyn/cm2 WSS <4 dyn/cm2

Tvar endotelovej bunky Plochy, predizeny Okruhly, polygonalny

Produkcia aktinu v bunke DIhé paralelné vlakna v Néhodné kratke filamenty
centre

Mitoticka aktivita buniek Nizka Vysoka

Migrécia Rychla Pomala

Permeabilita steny cievy Nizka Vysoka

Produkcia signélnych Nizka Vysoka

molekul

Adhézia leukocytov Nizka Vysoka

Migrécia leukocytov Nizka Vysoka

transendotelidlne

Expresia antioxida¢nych Vysoka Nizka

génov

Vazoaktivita Vazodilatacia Vazokonstrikcia

Retencia v stene Nizka Vysoka

fibronektinu/fibrinogénu

Ateroskleroza/tromboza Prevencia Nabudenie procesu

Tab. 1 Zmeny v cievnej stene pri zmene WSS.
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5. Patofyzioldgia toku krvi v anastomo6ze a moZnosti jeho

ovplyvnenia

Pre pochopenie genézy myointimalneho procesu je potrebné este definovat’ tzv. OSI
- Oscillating shear index vyjadrujiici vztah dizky trvania antegradneho a retrogradneho
smeru WSS.

Viacerymi §tidiami sa meranim WSS, jeho dynamickymi zmenami — OSI a d’alSou
observaciou potvrdila teoria, na zaklade ktorej WSS a OSI hraju hlavnt alohu pri procese

myointimalnej hyperplazie (21).

Distalna anastomoza protézy a artérie je miesto, kde sa vyznamne meni prudenie
krvi. Konfigurdcia distdlnej anasomoézy end-to-side nie je fyziologicky pritomnd v
arteridlnom systéme. Z laminarneho prudenia sa tok meni na turbulentny. Nastava
vyznamnd zmena WSS. Nasledne na typickych miestach anastomoézy dochadza k
myointimalnej hyperplazii (Obr. 8). Typicky v oblasti pitky dochadza k poklesu WSS. Na
protil’ahlej strane artérie v anastomoze v tzv. 16zku dochadza k vyznamnym zmenam OSI
pocas systoly a diastoly, faze spomalenia az stagnacie toku krvi s naslednym zrychlenim,
¢o vyrazne meni WSS a vedie k zvyrazneniu myointimalneho procesu. Poslednym

typickym miestom je Spicka anastomdzy s vysokymi hodnotami WSS a separaciou toku
krvi (22).

@ B) s

. Graft WSS | p ™\ Graft
= —
/‘ ‘t POS KE )}_F — DOS |
WSS | t Aderia
os! 1 WSS |
osl |

Obr. 8 a) Typické miesta vzniku myointimalnej hyperplazie so zndzornenim zmien WSS a OSI

b) Schematické znazornenie vektorov toku krvi
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5.1 Ovplyvnenie priechodnosti distalnej anastomozy a vzniku

myointimalnej hyperplazie

Modeléciou in vitro bolo dokézané, ze zmenou geometrie vytokového traktu mozno
ovplyvnitt WSS a OSI a tym znizit’ riziko myointimalnej hyperplazie (23). Geometriu
anastomoézy je mozné ovplyvnit zmenou uhlu, priemeru graftu a samotnym tvarom
anastomozy. Stidie popisujuce ovplyvnenie hemodynamiky cestou zmeny samotnej dizky
anastomézy neprebehli a za $tandard sa berie minimalna dizka 1,5 nasobok diametru
graftu. Avsak pri niektorych plastikach 40-50 mm. Vyznamnu tulohu pri stenotizacii
anastomozy zohrdva taktiez materiadl graftu a jeho vlastnosti, ¢o je predmetom dalSej

kapitoly.

5.1.1 Uhol anastomoézy

Prvé kroky veduce k optimalizacii anastomdzy boli vedené v zmysle zmeny uhlu
anastomozy. Preukazalo sa, ze zmena uhlu end-to-side anastomézy ma vyznamny vplyv na
hemodynamiku toku a ndsledni remodelaciu anastomézy. ZmenSenie uhlu vedie k redukcii

gradientov WSS, zmenSeniu turbulencie a plynulejSiemu toku krvi do periférie (Obr. 9)

(24).

Obr. 9 Redukcia turbulencie pri zmenseni uhlu anastomdézy end-to-side.

Pri zmenSovani uhlu sa tok stdva laminarnym a vac¢si vplyv na myointimalny proces
zac¢ina mat’ nepomer compliance graftu a cievy. Z daného vyplyva, Ze idedlna distalna
anastomoéza protézy a cievy z hladiska zachovania laminarneho pridenia je end-to-end

anastomoza.
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5.1.2 Priemer cievnej protézy

Dalou vlastnostou, u ktorej bol skimany vplyv na hemodynamiku bol priemer
graftu. Bolo zaznamenang, ze grafty s vi¢Sim priemerom v pomere k priemeru artérie 5:3
preukazovali lepSie hemodynamické vlastnosti, nez grafty s pomerom k artérii 1:1 (25)
Uvedené stadie prebiehali na koronarnych artériach a v d’alSom pripade na arteria carotis
U psov (26), ¢o st tepny mensieho priemeru, kde ePTFE 1:1 znamena priemer graftu 5 mm
amenej. Pri tychto hodnotach sa vyrazne zhorSuju hemodynamické vlastnosti protézy.
Stadie na tepnach vécsieho priemeru so zameranim na rozdiely priemeru graftu pri

zachovani uhlu anastomozy nie st publikované.

5.1.3 Modifikacia tvaru anastomézy

V roku 1984 predstavil Miller techniku vendznej manzety ako metddu zlepSujiicu
priechodnost’ femoro-distalnych bypasov (Obr. 10) (27). Pouzitie tejto techniky v
niektorych S§tadidch preukazalo zlepSenie priechodnosti, ale v inych nebol rozdiel
zaznamenany. Benefit priniesol pri bypasoch s distdlnou anastomo6zou na predkoleni. (28,
29). Pri tejto plastike dochddza k zvyrazneniu turbulencie v oblasti anastomozy a
technicky je obtiazné dosiahnut’ vhodny uhol medzi protézou a vlastnou artériou. Podl'a
niektorych autorov je zvySena priechodnost dosiahnutd celkovym zvicSenim objemu

anastomozy a nie zmensenim procesu myointimalnej hyperplazie (30, 31).

Obr. 10 Millerova plastika s pouzitim vendznej manzety.

Technika Lintonovej plastiky pozostava typicky zo 40-50 mm vendznej zaplaty, do
ktorej je implantovand vlastnd anastomoéza protézy. (Obr. 11) M4 za ciel' zvySenia

compliance a tym zlepSenia hemodynamickych vlastnosti v anastomoéze. Tato plastika sa
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javi ako vhodné rieSenie v pripade nemoznosti pouzitia vendzneho graftu s nutnostou

realizacie bypasu pomocou ePTFE na niektoru artériu predkolenia (32).

Obr. 11. Lintonova plastika s anastomdzou graftu do vendznej zaplaty.

Taylorova plastika (Obr. 12) mala za ciel znizenie tvorby myointimalnej
hyperplazie cestou zlepSenia hemodynamiky v oblasti $picky anastomodzy. Lokélne je
zaznamenané mierne zlepSenie WSS, avSak hemodynamicky dopad je maly. Vyhodou je
proti Millerovej plastike anastomoéza s linedrnym tokom krvi v oblasti §picky anastomozy.
Priechodnost’ anastom6z s Taylorovou plastikou a anastomdz graftu bez plastiky maju v

studiach podobné hodnoty (33).

Obr. 12 Taylorova plastika s pouzitim vendznej zaplaty v oblasti spicky anastomozy.

Tyrrellova manzeta (St.Mary's Hospital boot plastic) vznikla modifikaciou
Millerovej a Taylorovej plastiky a umoziuje priamejsi tok krvi v oblasti Spicky v
porovnani s Millerovou plastikou a inzerciu graftu cez vénu v oblasti pitky anastomézy do
artérie, ¢o zlepSuje prechod medzi nizkou compliance graftu a vysokou compliance artérie
(Obr. 13) (34).
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Obr. 13 Tyrellova plastika prinasajuca vyhody vyssSie uvedenych plastik.

Vyskum v oblasti optimalnej distalnej anastomo6zy pokracuje a méZzeme najst’ prace
s bifurkaénymi anastomoézami (35), anastomozy s inkorporovanym rukédvom (36), alebo

sekvencny bypass s proximalnou side-to-side a distalnou end to side anastomoézou (37).

V snahe o ¢o najlepSie hemodynamické pomery v oblasti distdlnej anastomoézy sa
na zéklade matematickych modelov protéza tvaruje v oblasti distalnej anastomdzy priamo
vo vyrobe. Co skracuje celkovy &as operacie bez nutnosti konstrukcie venéznej plastiky.

Napriklad Cobrahood®-Vaskutek, Dynaflo®-Bard, Spiral Flow®-Vascular flow.

Dosiahnutie idealneho toku v anastomoze je mozné aj modelaciou samotného toku
pomocou intralumindlnych vystupkov, Spirdl. (Obr. 14) VloZenim arteficialnej casti
vystupujucej z protézy priamo do toku krvi dochddza k separacii pradu, obmedzeniu
turbulencie a napriameniu toku, ¢im sa hlavne v oblasti 16zka artérie zlepSuji pomery
WSS a OSI (38). Na danom principe je zaloZena stavba distalnej Casti Spiral Flow®
protézy.
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Pitka

Obr. 14 Distalna ¢ast graftu s intraluminalnym vystupkom modelujicim tok krvi. Podobny

princip vyuziva napriklad Spiral Flow protéza.
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6. Zakladné vlastnosti protézy

Protéza by sa mala svojimi vlastnostami priblizit' ¢o najviac vlastnostiam zdravej
artérie. Vzhl'adom ku komplexnej viacvrstvej stavbe steny artérie sa tento ciel’ zatial’ nedari
realizovat. Kazda z vrstiev zdravej artérie plni ini funkciu a celkovo zabezpecuju

fyziologicky kontinuadlny laminarny prietok krvi pocas systoly a diastoly.

Zakladnou vlastnostou kazdej protézy musi byt’ biokompatibilita s telom pacienta .
Material nesmie byt toxicky, karcinogénny alebo spustat’ imunologické reakcie ako
chronicky zapal, kaskddu komplementu, alebo tvorbu protilaitok. Musi byt stabilny,

odolavat’ v case bez dilatacie, ruptlr a extenzivnej elongécie.

Dalsimi vlastnostami st: porozita steny, compliance, schopnost’ protézy imitovat’

vlastnosti endotelu voéi toku krvi.

Ako bolo preukazané na zvieracich modeloch, porozita steny ovplyviiuje vrastenie
endotelu a buniek hladkého svalstva do steny graftu (Obr. 15). To ma priaznivy vplyv na
hemodynamické vlastnosti a vytvara prirodzenl bariéru zabrafiujucu tvorbe trombov. U
dakronovych protéz sa udava porozita permeabilitou vody, u ePTFE v mikrometroch -
Standardna velkost’ porov je 30 um, pricom u ePTFE sa nepreukazala vyhoda zvicSenia
porov na 60-90 um. Najvacsou prekazkou kompletného prerastenia stenou a potencialnou
tvorbou neokapilar je vytvorenie vnutornej fibrindznej kapsuly ako reakcie donora na
cudzi materidl. Nadejou moézu byt nové grafty z plne biorezorbovatelnych materidlov,

ktorych vyskum prave prebieha (39).
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Obr. 15 Idealny stav prerastania kapilar pormi steny cievnej protézy. V tomto pripade

sa jedna o polyuretanovi protézu.

Compliance, tiez poddajnost’ a elasticita steny protézy. Tato vlastnost” vyjadruje
schopnost’ dilatacie trubice pri ¢o najmensom Usili a spétni kontrakciu na povodny
diameter. Compliance je zodpovedna za fyziologicky prietok krvi pri systole a diastole.

Udava sa ako percento prieénej zmeny na mm Hg x 10-2-

Compliance ovplyviiuje dvoma sposobmi tok krvi.

1. Hemodynamicky so zniZovanim compliance trubice dochadza k narastaniu rozdielu
prietoku krvi medzi systolou a diastolou a tym poruche lamindrneho prudenia a
predizeniu kontaktu krvi so stenou protézy. To napomaha fibrotickému procesu a

trombogenite na vnutornej stene graftu.

2. Z hladiska technického pri rekonstrukcii anastomézy protézy a artérie dochadza k
spojeniu materidlov s réznou compliance a pri systole a diastole dochddza k
stresovej aktivite zmene WSS s akceleraciou myointimalnej hyperplazie. Niektoré
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Studie dokazuju zvySent dlhodobu priechodnost’ bypasu vlozenim vendzneho
interpozita. (40). V realite sa stretdivame skor s patologicky zmenenou stenou
artérie procesom aterosklerdzy s inymi hodnotami compliance a celkové vlastnosti
prechodu z artérie na protézu sa menia aj pri vrastani endotelu a buniek hladkého
svalstva do protézy. Faktorom, ktory nemozno verifikovat’ pri pokusoch in vitro je
tiez inkorporacia protézy do okolit¢ho tkaniva s periprotetickym procesom
vhojenia. Preto nemozno brat compliance ako jediny prediktor tvorby

myointimalnej hyperplazie.

Graft Compliance Priechodnost’ Priechodnost’
30/180 dni v % 1/2rokyv %

Acrteria femoralis 59 - -

\ena saphena magna 4,4 94/93 88/84

Vena umbilicalis 3,7 97/93 83/80

ePTFE 1,6 85/81 60/42

Dacron 1,9 88/72 65/42

Tab. 2 Compliance a priechodnost graftu. Ako vidno z tabulky compliance zohrdva Glohu pri
dlhodobej priechodnosti graftu od 1 aZ 2 rokov (Walden, R et al.: Matched elastic
properties and successful arterial grafting 1980).

Neposkodeny endotel udrZzuje netrombogénne rozhranie medzi krvou a tkanivom,
reguluje trombozu a adherenciu trombocytov. Reguluje imunitné a zapalové reakcie
interakciou s leukocytami, metabolizuje hormony, moduluje cievny tonus a prietok krvi.

V pripade cievnej protézy je z tohto pohladu dodlezitd doslednd inertnost povrchu voci
krvnym elementom a negativny elektricky naboj. Negativny elektricky néboj povrchu
inhibuje naviazanie trombocytov a pozitivny naboj akceleruje. Rozhoduje tiez homogenita

rozloZenia naboja.

Z hladiska samotnej implantacie protézy materidl musi spliovat mozZnost
adekvatnej sterilizacie, 'ahkej manipuldcie a penetracie ihly pri Siti bez narezévania a
presakovania stehovym kanalom. Stavba protézy musi umoznovat implanticiu cez

skibenia alebo nepravidelny priebeh bez zalamovania alebo inej deformacie.
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6.1. Proces vhojenia protézy

Po obnove cirkuldcie do novo naSitého graftu zafina komplexna reakcia donora voci
materidlu. Aj protézy z dostupného maximalne inertného materialu st rozpoznavané ako
telu cudzie. Dochddza k prilnutiu plazmatickych proteinov, aktivacii trombocytov,

infiltracii monocytov a neutrofilov a proliferacii endotelu a buniek hladkého svalstva.

Najviac zastipenymi proteinmi st IgG, albumin, fibrinogén, fibronektin obsahujice
sekvenciu, na ktoru sa viaze IIb/Illa receptor membrany trombocytu, ten sa tymto aktivuje
a usadzuje. V menSom mnozstve sa trombocyty usadzuju aj priamo na povrchu graftu. Po
naviazani dochadza k zmene tvaru trombocytu a degranulacii. Uvoltiuji sa bioaktivne
substancie ako serotonin, adrenalin, adenozin difosfat, tromboxan A2. Tieto substancie
aktivuju d’alSie trombocyty a tvorbu trombinu. V oblasti anastomé6zy uvolnené rastové
faktory zahriujuce PDGF — platelet derfivated grow factor, epidermal grow factor a TGF-
beta moduluji migraciu a proliferaciu endotelidlnych buniek a buniek hladkej svaloviny,

zvySuje sa tvorba extracelularneho matrixu (41).

Trombogenita syntetického materidlu je jednou z hlavnych vlastnosti podielajucich
sa na dlhodobej priechodnosti graftu. V sucasnosti sa pouzivaju viaceré metody
ovplyvnenia naviazania trombocytu na stenu protézy: impregnaciou materialu roéznymi
medikamentmi, alebo alterniciou ndboja povrchu protézy. Synteticky povrch okrem
pOsobenia na trombocyty spOsobuje aktivaciu komplementovej kaskady, ktora d’alej
akceleruje akumulaciu koagulacnych proteinov a sposobuje chemotaxiu monocytov.

Experimentalne je aktivacia komplementu vys$ia u dakronu v porovnani s ePTFE (42).

Bolo dokézané, ze vdzba a imobilizacia monocytov na IgG naviazané¢ho na stenu
protézy paradoxne znizuje obranyschopnost’ pred pripadnou infekciou (43). Makrofagy a
aktivované neutrofily uvolfiuji proteazy a volne kyslikové radikély, ktoré pdsobia
inhibujlico na tvorbu matrixu a brani kompletnému prerastaniu endotelu do protézy. Proces
uvol'nenia zapalovych medidtorov indukovany cudzim materidlom je vyraznej$i u Dacronu
v porovnani s ePTFE . Priblizne 2 dni po implanticii zafinaji v oblasti anastomoz
prerastat’ bunky endotelu a bunky hladkého svalstva do protézy. Tento proces konci
vacsinou vo vzdialenosti 1-2 cm za anastomo6zou. Aj ked’ je popisany vyskyt ostrovéekov

endotelu v strednej Casti protézy, ku kompletnej endotelizacii nedochadza.
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7. Typy cievnych protéz podla pouzitia materialu

Viac ako 50 rokov sa pre materidl protézy pouzivaju dva typy polymérov. Polyetylén
tereftalat (PET) - znamy ako Terylene®, alebo Dacron® a polytertrafluéretylén (PTFE,
ePTFE) - Teflon®, Gore-Tex®. V poslednych rokoch zacinaji do praxe prenikat’ protézy

zhotovené z polyuretanu (PU) a pokracuju vyskumy s biologickymi protézami.

7.1. Polyetylén tereftalat - PET / Dacron

Bol vynajdeny v roku 1939 vo Velkej Britanii a d’alej zdokonaleny a patentovany firmou
DuPont v roku 1950. Je to termoplasticky polymerizujici polyester pouzivany vo forme
syntetickych vlakien v mnohych odvetviach. Tieto vlakna si spletené do
multifilament6znych niti, ktoré mézu byt d’alej tkané alebo pletené do textilii pre vyrobu
protéz pozadovaného tvaru a rozmeru. Jedna sa o pevné hydrofobne vldkno s dobrou

biologickou stabilitou, dlhodobo bez karcinogénnych téinkov.
Podl'a metodiky vzniku textilie rozdel'ujeme dakronové protézy na tkané, pletené.
7.1.1. Tkané protézy

Tkany material je spracovany prekladanim 2 vlakien orientovanych voci sebe v 90° uhle.

Ro6znym prekladanim mozno ziskat’ inu Struktaru tkaniny. (Obr. 15)
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Obr. 15 Modifikacia vzoru tkania nemeni vyznamne vlastnosti steny protézy.

Hlavnymi vlastnostami, ktoré pri uvadzani tychto protéz do praxe povazovali za
najdolezitejSie su: hladkost’ povrchu, I'ahkost” manipulécie, biologicka stabilita a schopnost’
vhojenia, permeabilita vody a odolnost pred ruptirou. Na druht stranu za 60 rokov
pouzivania tohto typu protéz sa neprihliadalo na biomechanicku optimalizaciu vlastnosti
graftu. Vldkna polyetylénu korelujii svojimi vlastnostami s kolagénom, avSak celkovo
graft postrada vlastnosti elastickych vldkien zdravej artérie. Struktira na seba kolmych
vlakien tkaniny brani pozdiZnej roztaznosti graftu a znizuje celkovii compliance (44).
Chybajlica axialna roztaznost' sa zlepSuje zvlnenim povrchu protézy - crimping, no

optimalna compliance zostava nedosiahnutym ciel'om (45).

V roku 2011 bol predstaveny koncept dvojvrstvovej tkanej protézy (46), kde
vnatorna vsrtva je zkonStruovand z polytrimetylén teraftalatu a vonkajSia polyesterom.
(Obr. 16) Vonkajsia vrstva je oproti vnutornej zvlnend. Pri nizkom tlaku krvi dochadza k
absorpcii vnutornou vrstvou a pri vysSom dochddza k Tahkej dilaticii a narovnaniu
zvlnenia povrchu protézy, ¢im simuluje biomechanické vlastnosti artérie. AvSak aZ in vivo

Studie preukazu dlhodobu priechodnost’ a zachovanie tychto vlastnosti po implantécii.
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Obr. 16 Modifikdcia tkanej protézy s dvomi vrstvami s rozdielnymi vlastnostami so
zlepsenim hemodynamickych vlastnosti.

7.1.2. Pletené protézy

Pletené protézy (Obr. 17) majt Struktiaru sluckovo vinutého vlékna, ktoré vytvara retazové
Spiraly okolo obvodu protézy, ¢im sa definuji odlisSné vlastnosti protézy v porovnani s

tkanym materialom.

Vynikaju zvySenou mikkostou, vysSou flexibilitou, lepSou compliance. Okraje
protézy su odolnejsie proti rozpleteniu v porovnani s tkanym materialom. Pletené protézy
boli prvykrat predstavené pre pouzitie v roku 1955. Nasledne v roku 1958 bola pletena
protéza Dacron® doporuc¢ena renomovanym chirurgom DeBakeym, ¢o zapri¢inilo masové
rozsirenie a pouzitie dakronu ako Standardu pred protézami zhotovenymi z Nylonu®

a Orlonu® (47).
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Obr. 17 Spésoby tkania Dacronovej protézy.

V porovnani s dakronovymi tkanymi cievnymi protézami vykazuji vyrazne
zlepSenu radidlnu compliance. Nevyhody vyplyvajice z technologie vyroby boli upravené
naslednou modifikaciou. Vpletenim roznych vzorov do steny protézy sa dosahuje zlepsenie
manipulacie s protézou a zvysenie odolnosti. Znevyhodnenie vysSej priepustnosti bolo
eliminované impregnaciou kolagénom, albuminom alebo Zelatinou a tym odstranena
nutnost’ predzrazania protézy pritomna u starSej generacie pletenych protéz, pricom nie je

ovplyvnena vlastna trombogenita a priechodnost’ graftu.

Prospektivna randomizovand §tadia s aortoiliackymi protézami impregnovanymi
kolagénom dokazala, Ze nie je rozdiel v stimulacii koagulac¢nej kaskddy medzi
impregnovanymi a konvenénymi dakronovymi protézami (48). V dlh§om casovom obdobi
je pozorovana dilatacia dakronovych protéz, ale vyskyt komplikacii s tymto javom
spojenym je raritny. Ruptara steny graftu sa publikuje v ojedinelych pripadoch, pricom
mikroskopicky sa potvrdzuje nalez pocetnych zalomeni a mikroruptar dakronovych
vldkien so stratou pruznosti (49). Modifikaciou naviazania heparinu na vnutorni stenu

protézy bola preukdzana o nieCo vysSia priechodnost’ bypassu v porovnani s ePTFE bez
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impregnacie (50).

Podobne ako tkané aj pletené protézy podstupili modifikaciu s cielom priblizit’ sa
vlastnostami zdravej artérie. Boli vytvorené kompozitné materidly za pouzitia vlékien

spandexu, vykazujucich vyraznu eleasticitu polyester/spandex materialy (51).

V najnovsich Studidch sa experimentuje s vyraznou zmenou Struktury steny a
kombinacie materiadlov, kde stena je rozdelena na striedajice sa vysSie a nizSie moduly.
(Obr. 18) Nizsie — tvorené pletenym polyuretdinom maju vysSiu compliance a vysSie
moduly tvorené pletenym polyesterom nizS$iu compliance. Pri nizSom intralumindlnom
tlaku krvi dochadza k dilatacii polyuretinovych modulov a pri vysSom k simultannej
dilatacii oboch modulov, ¢o celkovo lepSie imituje chovanie zdravej artérie. Compliance sa
blizi 7 mmHg x 10-2, ¢o je hodnota v medziach artérie a d’aleko najlepSia v porovnani s
ostatnymi syntetickymi graftami. Avsak potvrdenie tychto vlastnosti in vivo nie je zatial' k

dispozicii (52).

—> —>
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Obr. 18 Kombindcia dvoch modulov s réznymi viastnostami umoZriuje protéze imitovat

chovanie sa zdravej artérie.
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7.2. ePTFE — expandovany polytetrafluoretylén

PTFE bol patentovany firmou DuPont v roku 1937 ako Teflon®. V roku 1969 bola
otcom a synom Wilbertom a Robertom Gore vynajdena technologia vyroby —
expandovan¢ho PTFE so Sirokym uplatnenim novej textilie Gore-Tex®. Protéza sa zo
zakladného materidlu PTFE vyrdba procesom zahrievania, natahovania a extrudacie
(expanzia pomocou tlaku), ¢im sa vytvara mikroporézna hubovitd nodéalno-vlaknitd
Struktira s najéastejSou internodalnou vzdialenost'ou 30um. (Obr. 19) Hubovita Struktara
steny napomaha adhézii okolitého tkaniva. Ani pri dlhom intervale implantacie neboli

pozorované karcinogénne ucinky materialu.

Obr. 19 Specifické vidknito-nodéina Struktira ePTFE.

PTFE je biologicky stabilny takze protéza v tele nepodlieha rozkladu. Povrch
protézy je inertny, elektronegativny, co minimalizuje reakciu s krvnymi elementmi. Z
dlhodobého hladiska je prerastanie endotelu takmer zhodné s dakronovou protézou s
maximom v okoli anastomo6z. Z vonkajSej strany protézy je u niektorych vyrobcov
pritomné vrapovanie z pevnejSicho materialu, ktoré bolo pridané v 70-tych rokoch pre
zvySenie mechanickej odolnosti steny graftu. Tieto prstence inhibuju prerastanie okolitého
tkaniva k protéze a pri sucasnych schopnostiach vyroby steny s vysSSou mechanickou
odolnost’ou vo vac¢sine pripadov stracaju opodstatnenie. Vrapovanie pomocou prstencov z
externej strany protézy zvysuje odolnost’” proti tlaku z okolia a redukuje moznost’

vytvorenia kinkingu protézy v oblasti kibov a ohybov.
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V snahe o o najlepSie hemodynamické vlastnosti sa vyvinulo viacero modifikacii
stavby protézy. Tenkostenné grafty s hrubkou steny 0,2-0,3 mm v porovnani so
Standardnou stenou 0,4-0,6 mm prinasaju zlepSeny compliance a manipulaciu, ale ziadne
zlepSenie priechodnosti v §tudiach (53). Stredovana ePTFE umoziuje pozdiznu roztaznost
protézy, pri natiahnuti sa dostdva mikrostruktura vldkien do tvaru nestreCovanych vlékien.
Takato Struktura graftu je vhodné na pouzitie pre proteticky AV shunt, kde zabezpecuju
lepSie zatahovanie postkanylacnych punkcii. Niektoré Stidie ale nepreukazuju zlepSenie

dlhodobej priechodnosti v porovnani s konvenénym ePTFE (54).

Iné modifikacie sa zamerali na vnutorny povrch a oblast distalnej anastomozy.

U protéz s heparinovym povlakom sa preukazala vyssSia odolnost’ pred trombdzou
(55). Pokusy s povlakom z polyethylénglykol-hirudinu/iloprostu u protéz s priemerom 4
mm preukazali redukciu tvorby myointimalnej hyperplazie a celkovi dobra priechodnost’
protézy (56). Novsie sa experimenty posuvaju smerom k impregnacii rastovych faktorov -
vascular endothelial growth factor, fibroblast growth factor (57), impregnacii
antiproliferativnych latok paclitaxel (58), alebo latkami postupne uvolfiujucimi NO
diazeniumdiolat a S-nitrosothiol (59). Uhlikovy povlak (Carbon coating) je pouzivany na
zvySenie elektronegativity povrchu pre zabranenie tvorby trombu. Skoré Studie
preukazovali znizené usadzovanie trombocytov ale v porovnani s nepovlecenymi

nedochédza k vyraznému zlepSeniu priechodnosti (60).

Snaha o ovplyvnenie myointimalnej hyperplazie v oblasti distalnej anastomoézy
viedla k vytvoreniu preformovane] manzety na protéze. Tato je tvorend z tenSieho
materidlu ¢im dochadza k zlepSeniu compliace a manipulacie a ma preformovany tvar,
ktory zlepSuje hemodynamiku v oblasti anastomoézy. Vyuzitie nachadza pri konStrukcii
hemodialyzaénych pristupov a infrapoplitedlnych bypasov. Stidiami bola preukazana

signifikantne lepSia priechodnost’ v porovnani s beznymi ePTFE (61).

Navrstvenim materidlov rozdielnej kvality na seba sa podarilo vyhody ePTFE
a dakronu zjednotit’ do jednej protézy. FUSION BIOLINE® je zkon$truovana z dvoch
vrstiev, kde vnutornt tvori ePTFE s heparinovym povlakom a vonkajSiu tvori pleteny
Dacron. Spojené s pomocou polykarbonuretdnového lepidla. Aplikacia dakronu umoznila
stencenie vrstvy ePTFE atym zlepSenie vyslednej compliance. Vyhody protézy st

zlepSenie manipuldcie pri konstrukcii anastomoézy a zredukovanie krvacania z kanalov pri
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suture a na druhej strane vyrazne nizSia trombogenita vnutornej vrstvy. Podla niektorych
stadii vykazuju lepSiu priechodnost” v porovnani s Standardnou ePTFE protézou. Po 6
mesiacoch 86,4% ku 70% v prospech FUSION BIOLINE® a po 12 mesiacoch 76,5% ku
67% v prospech FUSION BIOLINE® (62).

7.3. Polyuretan (PU)

Bol vyvinuty v Nemecku v 30-tych rokoch. Dalsi rozvoj prisiel aZz v 60-tych rokoch
pod vedenim firmy DuPont®. Polyuretanova protéza ma vynikajuce elastické vlastnosti a
splituje compliance idealneho graftu. Je to dané molekularnou Struktirou skladajiicou sa z

troch rozdielnych monomérov.

1. derivovany diizokyanat je zodpovedny za tuhost’ protézy
2. polyol zodpovedny za flexibilitu protézy

3. retazovy predlzovac

R6znym pomerom tychto monomérov je mozno vytvorit’ protézu pozadovanych vlastnosti.

Nevyhodou prvej generacie PU protéz (protéza Vascugraft od Braun Melsungen)
bola vysoka biodegradibilita, o si vynatilo ukondenie §tidie (63). Dalia generacia
odoléavajica hydrolyze podstapila tspesné klinické pokusy ako hemodialyzacny graft a
bola registrovana FDA (Food and drug administration) v roku 2000. Neskor bolo
vyslovené podozrenie z oxidacie materialu (64). Tretia generacia je odolna voci oxidécii 1
hydrolyze. UmoZiiuje rychlejSiu endotelizaciu povrchu a znizuje vyskyt myointimalne;j
hyperplazie v porovnani s ePTFE. Po 36 mesiacoch implantacie aortoiliackych cievnych
protéz z PU na laboratornych zvieratach boli dokazané len minimalne znamky hydrolyzy s
dobrou tvorbou neointimy v oblasti anastomoézy, pricom protéza si zachovala svoju

compliance (65). (Obr. 20)
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Obr. 20 Struktira PU, zobrazené pole zodpoveda 1.76 um. Pozmenenim vyrobného procesu je

mozné dosiahnut rozdielnu porozitu materialu.

V stvislosti s technoldgiou vyroby moze byt graft vyrobeny z polyuretanu vlaknitej
alebo penovitej formy. Obe Struktiry tvoria nekomunikujiuce kapsuly. Po implantacii sa
vnutorny povrch pokryva vrstvou fibrinu, ktord je tenSia ako u dakronovej protézy.

Vonkajsia vrstva sa obaluje jazvovitym tkanivom s minimalnym prerastanim kapilar (39).

PU cievne protézy maji mnoho dobrych vlastnosti: vynikajiicu schopnost’ vhojenia,
pritomnost’ endotelidlnych buniek aj pri hemodynamicky nepriaznivych podmienkach v
anastomoéze, minimalne krvacanie po vpichoch a 'ahkd manipulacia s protézou (66). Na
druhej strane dlhodoba priechodnost’ sa nelisi od ePTFE graftov a bol pozorovany vyssi

vyskyt myointimalnej hyperplazie v oblasti distalnej anastomozy (67).
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8. Elektrospinning

Vyskumy v $truktare stavby cievnych protéz a ich vplyvu na vhojenie a dlhodobu
priechodnost’ potvrdili, ze porozita, compliance, vlastnosti povrchu a Struktira materidlu
priamo ovplyviiuju okolité bunky k fyziologickej inkorporacii, ale aj negativne k indukecii
myiointiméalnej hyperpldzie a zlyhaniu bypassu. Snaha o imitaciu stavby artérie viedla k
pouzitiu novej technoldgie zndmej ako elektrospinning. Pri tomto procese je vo vysokom
elektrickom poli mozné tvorit’ vlakno polyméru podla pozadovanej hribky od niekol’kych
nanometrov do mikrometrov. Material vytvoreny z tychto vldkien nie je tkany ani pleteny a
pripomina nepravideln siet. Téato Struktura pripomina prirodzenti Struktiru
extracelularneho skeletu steny artérie, ¢o ul'ahcuje fyziologické vrastenie buniek (Obr. 21)
(68).

Technologia elektrospinningu umoziiuje pouzitie réznych syntetickych ako aj
prirodnych polymérov a tym $kalovatelnost’ koneénych vlastnosti cievnych protéz. Dalsou
moznost'ou tejto technolédgie je tvorba viacvrstevnych graftov pouzitim réznych polymérov

s maximalnou imitaciou steny artérie (69).

MozZnosti tejto technologie eSte len objavujeme a Stidie in vivo potvrdia skutoény prinos
rozdielnych polymérov a Struktiry graftu. Tato metdoda si nachadza svoje miesto pri

vyskume novych technologii tvorby biosyntetickych a biologickych graftov.

Obr. 21 Netkana Struktura vzniknuta metddou elektrospinningu.
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9. Biosyntetické / biohybridné cievne protézy

Vyskum v oblasti biokompatibility a vhojenia protézy viedol k rozvoju hybridnych
graftov, ktoré kombinuju umelé materidly so zivymi biologickymi elementami. Vrstva
fyziologického endotelu predstavuje najlep$i mozny antitrombogénny povrch. Preto sa
pozornost uz v sedemdesiatych rokoch 20. storo¢ia upriamila na moznosti arteficialne;j

kolonizacie vnutornej steny graftu endotelidlnymi bunkami.

Standardne in vivo moZe prebichat’ proces endotelizécie protézy troma rdznymi
spOsobmi. Prerastanim z artérie cez oblast’ anastomozy, pérmi steny protézy z okolit¢ho
tkaniva a usidlenim buniek priamo z krvi na vnltornej stene graftu s mnozenim vo forme
ostrovéekov. Celkovy proces endotelizacie povrchu protézy u I'udi je cca 1-2 cm od hranice
anastomozy, prerastaniu stenou protézy je zabranené stavbou steny a velkostou pdrov

protézy (39).

Koncom 70 rokov sa zacala rozvijat’ myslienka usidlenia endotelialnych buniek na
stenu graftu este pred implantaciou (70), ¢o viedlo k pokusom autolognej transplantacie
buniek na dakronovu protézu (71). Prvé pokusy neboli uspesné predovSetkym pre
nedostatocnu hustotu osidlenia bunkami (72). Pouzitim pokrocilejSich metod extrakcie

endotelidlnych buniek a naslednej fixacie (73) sa vysledky podarilo zlepsit' (74).

Dalsie zlepSenie prinieslo rozfizovanie procesu, kde v prvej faze sa odobrané
bunky inkubujlil a in vitro mnozia a az nasledne implantuji na stenu protézy (75). Prvé
vysledky takto pripravenych biosyntetickych graftov boli Gispe$né a neskdr publikovana 5 a

10 ro¢na priechodnost’ protézy u femoro-poplitealneho bypasu bola 69% a 61% (76).

Alternativnym pristupom je pouZzitie prekurzorovych buniek z kostnej drene alebo
extrakciou z krvi (77). Zérodo¢né bunky svojou proliferanou schopnostou a

diferencia¢nym potencidlom predstavuju budicnost’ v technoldgii biosyntetickych protéz
(78).

NajnovSie experimenty pracuju s geneticky modifikovanymi endotelidlnymi
bunkami, ktoré maju modifikovani tvorbu tkanivového plasminogén aktivatora (t-PA),
zvysenu produkciu endotelidlnej NO syntetazy, ¢o ma eliminovat’ proces trombozy graftu

(79). Proces genetickej manipulacie vSak vo vSeobecnosti nardza na sucasnu legislativu.
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10. Biologické protézy — tissue-engineered vascular graft (TEVG)

V polovici 80-tych rokov bola predstavena Weinbergom a Bellom prva biologicka
Struktira kombinujica bovinné endotelové bunky, fibroblasty a bunky hladkej svaloviny
(80). Konstruované boli v kolagénovom matrixe a nasledne tvarované do trubicového tvaru
s podporou dakronovej sietky ako skeletu protézy. Celkové mechanické vlastnosti boli
chabé. Od tej doby sa vyvinulo viacero rozdielnych technolégii tvorby biologickych
protéz. Tie sa liSia typom zakladnej kostry, pouzitim materidlov, alebo vlastnym procesom

tvorby. (Obr. 22)
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Obr. 22 Vyroba TEVG so skeletom vyrobenym z polyméru.

10.1. Typy skeletu
Samotné bunky v kultare sa nedokdzu samy organizovat’ do trojdimenzionalnej

Struktiry, preto sa pre tento ucel pouziva zakladnd kostra graftu, ktora tvori vzor. V tomto

procese sa pouzivaju rozne materialy syntetického ale aj prirodného povodu.
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10.1.1. Syntetické polyméry

Najvicsie skasenosti su s pouzitim syntetickych polymérov — najcastejSie
biodegradibilnd porézna kostra tvorend polylaktidom (PLLA) v kombinacii s
polykaprolaktonom (PCL) a polyglykolidom (PGA) (81). Tieto grafty boli osidlené
autolégnymi bunkami kostnej drene. VSetky grafty v s§tadii boli bez zdznamu ruptary,
aneuryzmy, alebo ektopickej kalcifikacie, ale u malého poctu pacientov bola potrebna
nasledna angioplastika k zachovaniu priechodnosti (82). PocCas Studie bol zaznamenany
exitus u Styroch pacientov nestvisiaci s implantaciou graftu. U tychto pacientov bola
nasledne prevedend explantacia bypassu, priCom sa potvrdila kompletna rezorbcia skeletu,
stena bola tvorena bunkami hladkej svaloviny a wvnitorna vrstva pozostavala z
endotelidlnych buniek. Tieto grafty boli ale Sirokého priemeru 12-24 mm a pouZzité vo

vysoko-prietokovom a zaroven nizko-tlakom rie¢isku.

Niklason a Langer si dali za ciel' vytvorit' graft malého priemeru a zacali tvorit’
grafty pomocou bioreaktorového systému s pouzitim biomimetickej mechanickej
stimulacie a kostrou zo syntetického polyméru (PGA). Bunkova zloZku tvorili bovinné
endotelové bunky a myocyty. Cely proces prebicha in vitro a v priebehu 8 tyzdnov sa
pomocou pulzného toku a vysledkom je graft vlastnostami podobny fyziologickej artérie

(83).

10.1.2. Prirodné polyméry

Pre skelet graftu bolo pri vyskume pouZzitych viacero prirodnych polymérov.
Vyznamné Uspechy boli zaznamenané pri pouZiti fibrinovej kostry. Tento material sa
vyraba polymerizaciou fibrinogénu izolovaného z plazmy pacienta (84). Vytvorena
zékladné kostra je podrobena podobne ako u syntetickych polymérov mechanickej
stimulacii, ¢o zvySuje vyslednu odolnost’ steny. V niektorych modeloch sa pouziva tiez
metdda decelularizacie s podobnymi vysledkami. Iné skupiny pracuju s pouzitim fibroinu,

kolagénu, chitosanu (85).

Hlavnymi vyhodami prirodnych polymérov proti syntetickym polymerém je

biokompatibilita a bunkova adhézia materidlu. Nevyhodou je slabsia mechanicka odolnost’.
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10.1.3. Hybridné polyméry

Pouzitim hybridnej kostry, kde syntetick¢ polyméry tvoria jadro zabezpecujice
dostatocni  odolnost a st prekryté prirodnymi polymérmi, zvySujuc celkova
biokompatibilitu a bunkovu adhéziu spojujeme vyhody oboch polymérov, ¢o postiva tento
biomaterial na ¢elo vyskumu (86). Takto pripravené grafty maju podobné mechanické
vlastnosti ako T'udské artérie s dobrou vhojivostou a odolnostou pred adhéziou
trombocytov. Vyraznou nevyhodou je drahy a hlavne casovo narocny proces, ¢o Vv

sucasnosti odstva tieto grafty mimo klinické pouzitie.

10.2. Acelularne grafty

Decelularizované grafty prindSaju  proti celularnym vyhodu nepritomnosti
imunologickej odpovede na cudzie bunkové elementy. Uz v 60-tych rokoch boli vyvinuté
prvé decelularizované grafty, ktoré boli aj komeréne dostupné — Artegraft®, Solcograft®,
ProCol®. Ich zakladom boli bovinné decelularizované cievy, alebo v pripade

SynerGraftu® bovinny ureter. (Obr. 23)

Nasledné Stadie vSak nepriniesli v porovnani s konvenénymi syntetickymi
cievnymi protézami lepSiu priechodnost a nedosiahlo sa ich SirSie pouZzitie (87).
NajcastejSim zlyhanim bola trombdza graftu, infekcia a pseudoaneuryzmy. Ako pri€ina
tychto komplikacii bola vyslovena acelularita. To viedlo k modifikécii tohto procesu, kde
sa hotovy xenogénny alebo allogénny graft pomocou enzymov a detergentov zbavuje
zivych buniek, ostava len extraceluldrny matrix, ktory je nasledne osidleny autolognymi
endotelidlnymi bunkami tesne pred implantaciou (88). V literatire je popisanych viacero
§tadii pouzitia acelularnych graftov. Vo vsetkych pripadoch implantacie graft preukazoval
vyznamni remodelaciu v smere pribliZzeniu sa vlastnostami k prilahlymi cievam.

Myointimalna hyperplédzia bola zaznamenana len v malom pocte. Napriklad: (89, 90).
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Obr. 23 Vyroba decelularizovaného TEVG metddou odberu tubularneho utvaru alebo tkaniva

s naslednom modeléaciou tvaru in vitro.
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11. 2D, 3D technolégie vyroby graftu (TESA-Tissue engineering by

self-assembly)

Nové technoldgie prinasaji moznosti tvorby cievnych protéz bez pouzitia
podpornej kostry. V pripade 2D sa pestuje vrstva tkaniva, ktord je néasledne rolovana do
pozadovaného tvaru. V prvych Studiach sa osobitne pestovali vrstvy endotelovych buniek,
vrstvy myocytov a vrstvy fibroblastov, ktoré sa nasledne spajali a formovali do tvaru
trubice. Svojou odolnostou pripominali stenu vena saphena. A preukazovali nasledkom

buniek hladkej svaloviny aj fyziologické kontraktilné vlastnosti (91).

Urychlenie tvorby graftu priniesla technolégia 3D vyroby cievnej protézy.
Vyrobnymi technologiami podobnymi pri vyrobe syntetického graftu — pleteniu, tkaniu sa
z bune¢nych vldkien produkovanych in vitro zostavuje graft priamo pozadovaného tvaru.
Grafty pripravené touto metédou disponuju vdcSou odolnostou a vyzaduju krat$i cas
produkcie v porovnani s 2D technolégiou (92). Dal§imi metédami 3D vyroby su

zostavenie graftu pomocou tkanivovych mikroagregatov (93), alebo pouzitim 3D tlace

(94). (Obr. 24)

Napriek velkym rozdielom vo vyrobe TEVG, pri vSetkych technologiach vedci
¢elia rovnakym problémom. Aky najvhodnejsi typ bunky pouzit, ako dosiahnut’ najlepSie
mechanické vlastnosti graftu, idedlnu post implantaént remodelaciu a integraciu graftu s

cievnym systémom hostitel'a?

NajcastejSie sa pouzivaju nasledovné vaskuldrne bunky: endotelové bunky,
myocyty a fibroblasty, u ktorych je vSak limiticia odberu z tela hostitela invazivnym
pristupom a komorbiditou. V niektorych pripadoch je nemozné ziskat bunky adekvatnej
kvality a kvantity. PouZitie nevaskuldrnych buniek limituje ich reprodukéna schopnost’ in
vitro a taktiez ich naslednd skora involucia in vivo (95). Nové moznosti priniesla
technologia pouzitia indikovanych pluripotentnych zarodo¢nych buniek (96). PouZitie

tychto buniek sa javi ako optimalne pri tvorbe TEVG.
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Obr. 24 Vyroba TEVG bez pouZitia podpornej kostry.

Mechanické vlastnosti ako compliance a odolnost’ voc¢i tlaku st najdodlezitejSimi
vlastnostami pri vyrobe TEVG. Ako zlaty Standard pri manipulacii, odolnosti a d’alSich
vlastnostiach sa povazuje vena saphena a mnohé technologie stale nie st schopné priniest’
graft s danymi vlastnostami. V buducnosti sa pocita s moznostami modifikacie vlastnosti
na mieru podl’a umiestnenia graftu a potrebami hostitel'a, ¢o vSak vyzaduje d’alsi vyskum v

oblasti biotechnologie tak v biomechanike a hemodynamike in vivo.

Stadie in vivo preukézali, Ze grafty s danymi vlastnostami sa po implantacii
remodeluju a menia svoje vlastnosti. Dosledkom degradacie skeletu, dysbalancie bunkove;j
zlozky, kalcifikacie sa graft stdva tuh$im, alebo naopak jeho stena ochabuje (97, 98).
Vyskum zatial nezodpovedal ako rychlo a ako vyrazne sa budil menit vlastnosti
pripraveného graftu. Vzhl'adom k zavislosti tvorby myiointimélnej hyperplazie pri zmene

vlastnosti, bude pochopenie tohto procesu rozhodujuce v dalSom vyvoji TEVG.
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Dal$ou neznamou je proces integracie graftu hostitelom, kde moze dochadzat’ k
aktivacii monocytov, tvorbe rastovych faktorov, produkcii cytokininov (99). Ovplyvnenie
mdze byt kl'icové pri dlhodobej priechodnosti graftu a je nutné mu venovat dalSiu

pozornost’.
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12. Pouzitie cievnych nahrad pri zabezpeceni cievnych pristupov

pre hemodialyzu

Zvysujuca sa prevalencia cukrovky s ndrastom pomeru starSich pacientov s
chronickou renalnou insuficienciou spolu so zdokonalenim hemodialyzacnej techniky
a predizenim doby, pocas ktorej s pacienti schopni podstupovat’ dialyzu vedie k rastu
poctu pacientov, u ktorych je problém zabezpecit' pristup autolognou AV fistulou. Ako

alternativa prichadza v tivahu pouzitie protetickych cievnych nahrad.

Cievna nahrada musi spliiovat’ podobne ako u graftov pouzivanych konvencne
(arterio-arterialnych a veno-vendznych) vsetky zakladné vlastnosti plus jednu Specialnu
vlastnost” — schopnost’ opakovanej kanylacie. Opakované punkcie kladu na graft vysoké
naroky ohladne schopnosti samozatahovania a prevencie krvéacania ako aj dlhodobu

odolnost’ steny pred oslabenim a tvorbou pseudoaneuryzmy.

Ako material sa pouzivaji dakron, ePTFE, kombinované viacvrstvové materialy
a v mensom mnozstve PU protézy. Bovinné heterografty: Procol® — graft z bovinnej
mezenterickej vény, SynerGraft Vacular Graft Model 100 — SGVG 100® — pouzity
decelularizovany bovinny ureter, zabezpeCuju bezpe¢nu alternativu AVF u pacientov

s mnohopocetnymi zlyhaniami syntetickych AV graftov (100).

P6ovodna myslienka lepSej odolnosti pri kanylaciach a vrastu okolitého tkaniva do
vlaknitej Struktary dakronovej protézy sa v praxi nepotvrdila a metédou volby sa stala
implantacia ePTFE graftu (101). Niektoré prospektivne Stadie dokézali lepSiu dlhodobu
priechodnost’ graftov zo stre€ovaného ePTFE v porovnani s klasickym ePTFE (102).

Z novsich materidlov polyuretdnové protézy skracuji dobu od implantacie
K pouzitiu pri hemodialyze, maju vynikajicu schopnost samouzatvarania vpichov po
kanylécii, ¢o znizuje pocet komplikacii (103). Na druhej strane dlhodobé priechodnost’ sa
neliS§i od ePTFE graftov a bol pozorovany vyssi vyskyt myointimalnej hyperplazie v

oblasti distalnej anastomézy (104).

Prietok protetickym graftom je striktne limitovany priemerom protézy v oblasti

distalnej anastomozy alebo velkostou drenaznej vény. Preto akakol'vek stendza v oblasti
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odtoku znamena spomalenie toku a trombdzu graftu. Proces trombozy AV graftu zaCina pri
prietoku nizSom ako 600 ml/min (105). Pri implantacii protetického AV graftu je z toho
dovodu obzvlast dolezité venovat pozornost’ distdlnej anastomoze a moznostiam
odtokovej vény. Riziko myiointimalnej hyperplazie sa znizuje zmenSenim hrubky steny
graftu, ¢im sa zvySuje compliance v oblasti anastomdzy a zmenou geometrie anastomozy —

podobne ako u protéz arterialnych.

Na zéklade tychto znalosti sa vyrobcovia snazia upravovat’ uz vo vyrobe oblast’
distalnej anastomozy, zosiliuje sa stena v oblasti strednej Casti protézy, kde dochadza ku
kanyldcidam a impregnuje sa vnutorna cast' heparinom, uhlikovym povlakom a inymi
latkami znizujucimi riziko trombozy. Typickym prikladom je protéza Venaflo® ePTFE
protéza s karbonovym povlakom a prefabrikovanou manzetou, ktora v §tadii potvrdila

lepsiu dlhodobt priechodnost’ v porovnani s konvenc¢nou ePTFE protézou (106).
Aj v oblasti AV graftov sa experimentuje s pouzitim TEVG a biohybridnych

graftov. Konstrukcia tychto graftov je v Staddiu vyskumu a nepredpoklada sa pouzitie v

najblizsich rokoch (111).
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13. Speciﬁcita infekéného procesu u protetického graftu

Zavaznost' postihnutia protetického graftu infekciou spociva v komplikaciach,
vyznamnému prediZeniu hospitality pacienta a vyraznému rastu nakladov na lie¢bu.
K infekcii graftu dochadza u malého mnozstva pacientov 0,2-5%, priCom jej dosledky
vedu k az 50% incidencii amputéicie koncatiny a 25-75% mortalite (13). Vyznamnym
¢initelom ovplyviiujucim vznik infekcie je komorbidita, pritomnost’ infekéného loziska u
pacienta, lokalita anastomoézy a material protézy. Riziko infekcie vyrazne rastie pri
reoperaciach, u diabetickych pacientov, renalnej insuficiencie a imunodeficientnych
pacientov. Samotnd infekcia ako lozisko chronickej infekcie ovplyviiuje kardiovaskularny,
hepatorenalny systém, zhorSuje metabolické ochorenia, nelieCena vedie k SIRS a

septickému Soku.

Grampozitivne baktérie produkuji glykokalix, ktory ma vysSiu schopnost’ vizby s
protetickym materialom v porovnani s gramnegativnymi baktériami a preto dochadza k
CastejSiemu vyskytu infekcii sposobenych tymito baktériami. Inicidlnym aktom je prilnutie
baktérie k stene protézy a nasledné lokalne mnozenie baktérie. Adherencia dakronu pre
baktérie je 10-100 nasobne vysSSia nez adherencia u ePTFE protéz. Niektoré¢ Studie
poukazuji na zvySenl rezistenciu a zmenseny vyskyt infekcie pri pouziti Rifampicin
impregnovanej protézy, pricom iné multicentrické Stadie nepreukdzali Statisticky
vyznamné rozdiely medzi typom implantovanej protézy (107). Ako alternativa sa javi
pouzitie impregndcia striecbrom. Vysledky $tadii su zmieSané a obsiahla retrospektivna
Stadia s celkovym poctom 913 pacientov s implantaciou 430 silver graft vs. 483
Standardnych protéz nepreukédzala vyhodu pouzitia tychto protéz (108). Pricom iné
preukézali bezpecné pouzitie pri ndhrade infekcie aortdlneho graftu v porovnani s pouzitim
allogénnym Stepom (109). NajnovSie sa objavuji Stadie pracujuce s kombinaciou
impregnacie protézy striebrom a Triclosanom — silnym antibakterialnym a antimykotickym

¢inidlom so sl'ubnymi vysledkami (110).
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Je mozné predpokladat’, ze TEVG grafty s dokonalou imitaciou cievnej steny a
idedlnou inkorporéciou do tela donora prinesu prirodzent obranyschopnost’ ¢im sa vyrazne
znizi riziko infekcie. Doposial’ ale nebola vyrobend protéza s inertnostou voci infekcii a
chybanie obrannych mechanizmov protézy v porovnani s komplexnou obranou zdravej
artérie nas nuti dodrziavat’ perioperacne prisnu asepsu a antisepsu ako zakladny predpoklad

zabranenia infekcie.
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14. Zaver

Buducnost’ cievnych protéz:

Ideélna cievna nahrada by mala spliovat’ vSetky poziadavky operatéra: l'ubovol'ny
priemer a dizku, odolnost’ steny graftu s pozadovanou elasticitou, compliance podla
lokality implantacie, vnitorna stena by mala byt netrombogénna, akceptacia donora bez
vzniku imunologickej odpovede s Gplnym vhojenim. Tvar a material anastomé6zy by mal
zabranovat’ tvorbe myointimélnej hyperplazie a dlhodoba priechodnost’ ndhrady by mala
byt v trvani zdravej cievy. V druhom kroku adaptécia podl'a meniacich sa potrieb ¢loveka

a moznost’ tvorby vetiev do okolia cievnej ndhrady.

Vsetci vedci sa zhoduju na tom, Ze buducnost’ graftov je v biotechnolégii a vyrobe
graftov na mieru. Sti¢asny progres v tomto odvetvi vSak zatial' nedokdze vytvorit’ graft s
dostatocnou rychlostou. Biologickym graftom zatial chyba adekvatna odolnost’ steny.
Stadie zatial’ len skiimaju zékladné vlastnosti a vyrobna cena nesignalizuje skory posun do
klinickej praxe. A samozrejme tieto grafty nespiiiaju zakladna vlastnost’: byt’ k dispozicii v

ktoromkol'vek ¢ase v pozadovanom priemere a dlzke.
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