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Введение. Современное развитие химии и химических технологий позволяет изготавливать синтетиче-
ские материалы, которые демонстрируют физические характеристики, близкие к характеристикам тканей 
организма, обладают удовлетворительной биосовместимостью и тромборезистентностью. Такие материа-
лы востребованы в сосудистой хирургии, однако для их практического использования требуется повысить 
их биологические свойства, а именно способность формировать нормальный эндотелий на внутренней 
поверхности и клеточные слои внутри стенки.  Биодеградируемые синтетические полимерные 3D-матрик-
сы, заселенные функциональными эндотелиальными (ЭК) и гладкомышечными (ГМК) клетками реципиента, 
могут быть подходящим вариантом при реконструктивных оперативных вмешательствах на сосудах.

Цель исследования. Оценить био- и гемосовместимость тканеинженерных конструкций из поликапро-
лактона, заселенных донорскими ЭК и ГМК в эксперименте in vivo. 

Материалы и методы. 3D-матриксы, изготовленные из поликапролактона с желатином методом элек-
троспиннинга, заселяли in vitro человеческими ЭК и ГМК, которые были получены из сердечной ткани. Клет-
ки культивировали на матриксах в течение 7 дней, затем имплантировали матриксы с клетками в брюшную 
аорту 23 мышей SCID. Для контроля 12 мышам были имплантированы 3D-матриксы без клеточного состава. 
Спустя 2, 4, 12 и 24 недели после имплантации выполняли УЗИ и МРТ брюшной аорты, иммуногистологиче-
ские исследования эксплантированных заплат. 

Результаты. Заплаты из поликапролактона, заселенные функциональными ЭК и ГМК, усиливают локаль-
ную неоваскуляризацию в области их имплантации с развитием васкуляризированной фиброзной капсулы, 
способствуют адгезии и пролиферации ЭК и ГМК, обеспечивают хорошую проходимость брюшной аорты 
мышей в течение 24 недель наблюдения. 

Заключение. Клеточно-заселенные конструкции из поликапролактона могут быть использованы для 
создания пациент-специфических сосудистых трансплантатов.                                                                                                                     

Ключевые слова: тканевая инженерия сосудов, 3D-матриксы из поликапролактона с желатином, чело-
веческие эндотелиальные и гладкомышечные клетки, поликапролактон.
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РАЗРАБОТКА ТКАНЕИНЖЕНЕРНОГО СОСУДИСТОГО ГРАФТА МАЛОГО ДИАМЕТРА 
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НИИ КПССЗ имеет большой опыт в разработке изделий для сердечно-сосудистой хирургии, в частности биопротезов кла-
панов сердца и сосудов. С 2010 года под руководством академика РАН л. С. Барбараша начаты исследования по созданию био-
резорбируемых сосудистых протезов малого диаметра. Основная цель – создание полимерных конструкций с бионаправленным 
действием, способных заменить отдельные структуры живого организма, в частности сердечно-сосудистой системы. Научная но-
визна поставленной задачи заключается в использовании нового подхода создания органа непосредственно в организме пациента 
за счет биофункциональности и биорезорбируемости полимерных конструкций. доказана долгосрочная проходимость полимерных 
сосудистых графтов на основе поликапролактона и композиции полигидроксибутирата/валерата и поликапролактона. В экспери-
ментах in vitro доказано, что ростовые факторы, инкорпорируемые в состав биодеградируемых графтов, сохраняют свою био-
логическую активность. В долгосрочных экспериментах in vivo доказано, что сосудистый эндотелиальный фактор роста ускоряет 
эндотелизацию и улучшает проходимость биодеградируемых полимерных сосудистых графтов. 

Ключевые слова: биодеградируемые полимеры, сосудистый графт, ростовые факторы.
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RICICd has large experience in the development of products for cardiovascular surgery, in particular, the bioprosthesis heart valves 
and blood vessels. Since 2010, under the leadership of the academician of RAS L. S. Barbarash researches to create bioresorbable 
vascular prostheses of small diameter began. the primary purpose – to create polymer structures with bio-directed action capable to 
replace individual structures of a living organism, in particular, of cardiovascular system. Scientific novelty of the problem lies in using a new 
approach for creation an organ directly in the patient’s body by biofunctional and bioresorbable features of polymer structures. the long-term 
patency of PCL vascular grafts and PHBV and PCL composition grafts had proved. the in vitro experiments had proved that growth factors 
incorporated into composition of biodegradable grafts retain their biological activity. the long-term in vivo experiments had demonstrated 
that vascular endothelial growth factor had accelerated endothelization and had improved vascular patency of biodegradable polymer grafts.
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НИИ КПССЗ имеет большой опыт в разработ-
ке изделий для сердечно-сосудистой хирургии, 
в частности биопротезов клапанов сердца и сосу-
дов. Разработка биологических протезов клапана 
сердца, сосудов и ксеноперикардиальных лоску-
тов для интра- и ангиопластики в организации ве-
дется с 1994 года. Разработаны методы консерва-
ции биоматериалов с применением эпоксисоеди-
нений, а также различные технологии повышения 
как гемосовместимости биоматериала, так и био-
совместимости в целом [1]. 

С учетом того, что НИИ КПССЗ является од-
ним из ведущих кардиохирургических центров 
России, выполняющих операции аортокоронар-

ного шунтирования, и вследствие отсутствия на 
рынке сосудистых имплантатов, пригодных для 
аортокоронарного шунтирования, в 2010 году под 
руководством академика РАН Л. С. Барбараша на-
чаты исследования по созданию биорезорбируе-
мых сосудистых протезов малого диаметра. Наша 
команда уже несколько лет изучает проблему 
взаимодействия организма с биосовместимыми 
биорезорбируемыми полимерами на клеточном 
и тканевом уровне [2, 3, 4]. Данная работа ведется 
с целью создания полимерных конструкций с био-
направленным действием, способных заменить 
отдельные структуры живого организма, в част-
ности, сердечно-сосудистой системы. Научная 

ФУНДАМЕНТАЛЬНЫЕ АСПЕКТЫ 
СЕРДЕЧНО-СОСУДИСТОЙ ХИРУРГИИ

FUNDAMENTAL ASPECTS OF CARDIOVASCULAR SURGERY



48

1Federal State Institution Academician E.N.Meshalkin Novosibirsk State Research Institute Of Circulation 
Pathology Rusmedtechnology, Novosibirsk, Russia

2Institute of Cytology and Genetics, Siberian Branch of the Russian Academy of Sciences, Novosibirsk, 
Russia

3Institute of Сhemical Biology and Fundamental Medicine of the Siberian Branch of the Russian Academy 
of Sciences, Novosibirsk, Russia

4Novosibirsk State University, Novosibirsk, Russia

Introduction. The modern development of chemistry and chemical technologies allow us to produce synthetic 
materials that exhibit physical characteristics similar to the characteristics of the tissues of the body, a satisfactory 
biocompatible and thromboresistant. Such materials are demanded in vascular surgery, but their practical use 
is required to improve their biological properties, namely the ability to form normal endothelium on the inner 
surface and the cell layers inside the wall. Biodegradable synthetic polymeric 3D matrices, populated by functional 
endothelial (EC) and smooth muscle (SMC) cells of the recipient can be a suitable option for reconstructive surgical 
interventions on the vessels. 

The purpose. To evaluate bio - and hemocompatible of the tissue-engineered polycaprolactone scaffolds, 
seeded by donors EC and SMC in experiment in vivo.

Materials and methods. 3D-matrices (polycaprolactone+ gelatin) made by electrospinning method, seeded 
in vitro human EC and SMC, which were obtained from heart tissue. Cells were cultured on these matrices for 7 
days, then were implanted in the abdominal aorta of 23 SCID mice. 3D matrices without cells were implanted 
12 mice for control. After 2, 4, 12 and 24 weeks after implantation, performed ultrasound scan and MRI of the 
abdominal aorta, immune histological studies explanted patches.

Results. Polycaprolactone patchs seeded by functional EC and SMC enhanced local neovascularization in 
the area of their implantation, with the development of a vascularized fibrous capsule, promote adhesion and 
proliferation of EC and SMC, provide good patency of the mice abdominal aorta during 24 weeks of observation.  

Conclusion. Cell-populated polycaprolactone matrices can be used to create patient-specific vascular grafts.
Key words: tissue engineering of blood vessels, 3D matrices of polycaprolactone with gelatin, human 

endothelial and smooth muscle cells, polycaprolactone.

Введение

В настоящее время для восстановления про-
ходимости артерий малого диаметра предпочти-
тельными являются аутологичные сосуды, так 
как длительность их функционирования больше, 
чем искусственных протезов. В виду отсутствия 
у многих больных подходящих аутологичных 
сосудов часто используются искусственные про-
тезы из полиэтилентерэфталата (ПЭТ ) и полите-
трафторэтилена (ПТФЭ ) [39]. 

Одним из вариантов изготовления протезов 
сосудов и  3D-матриксов, пригодных для рекон-
струирования стенки сосудов, является исполь-
зование метода электроспиннинга. Изготовлен-
ные при помощи этой технологии материалы 
обладают хорошей механической прочностью, 
эластичностью, близкой к эластичности стенки 
сосудов. Нано/микроволокна, полученные при 
помощи этой технологии, укладываются в трех-
мерную структуру, которая  представляет собой 
хорошую подложку для культивирования клеток 
[8]. В зависимости от используемого основного 
полимера и дополнительно введенных компо-
нентов матриксы могут демонстрировать более 
или менее высокую биосовместимость, интегра-

цию с окружающими тканями,  гемосовмести-
мость [9, 11] 

Наряду с использованием различных 3D-ма-
триксов для повышения гемо- и биосовмести-
мости протезов сосудов были попытки преэн-
дотелизации внутреннего просвета клетками. 
Известно, что ЭК и ГМК, вырабатывая биоло-
гически активные вещества (БАВ) и межклеточ-
ный матрикс (МКМ), способствуют сохранению 
сосудистого просвета на долгое время [16,17]. 
В качестве источника сосудистых клеток для 
заселения тканеинженерных сосудистых скаф-
фолдов были использованы мононуклеарные 
клетки костного мозга, эмбриональные стволо-
вые клетки, индуцированные плюрипотентные 
стволовые клетки, однако испытания заселенных 
клетками скаффолдов не продемонстрировали 
существенного улучшения их биологических 
свойств [17, 40].  Следует отметить, что проч-
ность связывания клеток с матриксом, и, следо-
вательно, стабильность эндотелиального слоя в 
кровотоке зависит как от прочности взаимодей-
ствия клеток с материалом, так и от структуры 
материала [9,47]. Характер взаимодействия кле-
ток с материалом меняется в зависимости от вре-
мени – с увеличением времени пролиферации 
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клеток на поверхности материала увеличивается 
прочность их прикрепления благодаря формиро-
ванию структурированных актиновых филамен-
тов и наработке межклеточного матрикса, кроме 
того, показан вклад плотности клеток при засе-
лении [7].

В представленной работе мы исследовали 
способность ЭК и ГМК клеток, культивируемых 
на матриксе из ПКЛ с 10% желатина и малопро-
ницаемым внутренним слоем, сохранять свою 
жизнеспособность, функциональный статус и 
способность поддерживать формирование эндо-
телия в условиях непрерывного кровотока.

Материалы и методы исследования

Для выполнения эксперимента нами был раз-

работан дизайн исследования, представленный 
на рисунке 1. Оценка био- и гемосовместимости 
проводилась на 35 мышах. Чтобы исключить 
индукцию иммунного ответа на человеческие 
клетки для эксперимента использовали имму-
нодефицитных мышей SCID линии Crl:SHO-
PrkdcscidHrhr, которые содержались в ЦКП 
«SPF»-виварий ИЦиГ СО РАН. 

1.1. Изготовление 3D матрикса из ПКЛ с 
10% желатина и малопроницаемым внутренним 
слоем, её наполнение с ЭК и ГМК, полученными 
из кардиоэкспланта человека. 

Синтетические биодеградируемые скаффол-
ды из поликапролактона с 10% желатином кожи 
свиньи (Sigma, США, кат №G2500-100G) и мало-
проницаемым внутренним слоем (МПВС) изго-
товлены согласно статье [9]. 

Рисунок 1. Дизайн исследования

1.2 Получение клеток. 
Человеческие ЭК и ГМК из миокарда полу-

чали по разработанному нами протоколу [10]. 
После механического измельчения фрагментов 
миокарда человека проводили ферментативный 
гидролиз в растворе 0,1% коллагеназы NB (Life 
Technologies) при 37 °С. Полученные клетки 
высаживали на пластик, обработанный челове-
ческим коллагеном 4-го типа (Sigma), в культу-
ральных средах, обогащенных факторами роста 
для эндотелиальных или гладкомышечных кле-
ток EGM-2 и SmGM-2 (Lonza). Клетки культи-

вировались в условиях 5% CO2, 37 °С. В полу-
ченных клетках наличие маркеров ЭК и ГМК и 
их функциональная способность была доказана 
методом проточной цитофлуориметрии, имму-
нофлуоресцентного окрашивания, электронной 
микроскопии. 

1.3 Заселение 3D матрикса.
Схема заселения 3D матрикса из ПКЛ с 10% 

желатина представлена на рисунке 2. В процессе 
эксперимента для выявления пригодности кле-
точному заселению нами были протестированы 
различные сосудистые матриксы (ксеноперикард 
(NeoCor), децеллюляризированная гомоартерия, 

ОРИГИНАЛЬНЫЕ ИССЛЕДОВАНИЯ
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ПТФЭ (Gore-Tex), ПЭТ (Intergard) матриксы полу-
ченные методом электроспининга – ПЛГА и ПКЛ 
с МПВС). Площадь заселяемой поверхности под-
ложек составляла 2 см2. Заселение двумя типами 
клеток проводили постадийно: сначала одну из 
поверхностей заселяли гладкомышечными клет-
ками в среде SmGM (Lonza). Через 24 часа под-
ложку переворачивали и заселяли другую сторону 
эндотелиальными клетками в комбинированной 

среде EGM+SmGM (Lonza). Время культивирова-
ния и оценка проводились в период от 2 до 7 дней. 
Клетки культивировали в условиях 5% CO2, 37 
°С. Учитывая сохранение жизнеспособности за-
селенных клеток и удовлетворительную наработ-
ку межклеточного матрикса по результатам имму-
нофлуоресцентного окрашивания в составе ПКЛ 
с МПВС, этот материал выбран для дальнейшего 
исследования in vivo [11].

Рисунок 2. Заселение ЗD матрикса из ПКЛ+МПВС с ЭК и ГМК

1.4 Протокол операции.
3D матриксы, заселенные клетками, и кон-

трольные 3D матриксы без клеток были имплан-
тированы в брюшную аорту 35 cамок мышей 
SCID, в возрасте 6-7 недель, средняя масса тела 
24±4гр. Мыши разделены на 2 группы: в экспе-
риментальную группу вошли 23 мыши, которым 
имплантированы заплаты с предварительным 
клеточным заселением, контрольную группу 
составили 12 мышей с имплантированными за-
платами без клеток. Исследование на животных 
проводили, соблюдая «Правила работы с ис-
пользованием экспериментальных животных» 
(приказ Министерства здравоохранения СССР 
от 12.08.1977 № 755 и приложения к приказу 
Министерства здравоохранения СССР № 565 от 
04.10.1977).

После обработки операционного поля под 
ингаляционным наркозом 1-3% изофлюрана в 
100% кислороде при скорости потока 1L/min под 
10×-40× увеличением срединным лапаротомным 
доступом выделяли брюшную аорту ниже почеч-
ных артерий до бифуркации аорты. Аорту ниже 
почечных артерий и выше бифуркации брали на 
держалки (нити prolene 8/0). Далее проводили 
клампинг аорты держалками. Затем выполняли 
продольную аортотомию брюшной аорты дли-
ной до 0,5мм. Далее в аортотомический дефект 
вшивалась заплата с размерами 0,5х0,5мм 4 уз-
ловыми швами нитью «Premilene» 10/0. Запуск 
кровотока. Гемостаз. Послойное зашивание пе-
редней брюшной стенки и кожи нитями 6\0. Об-

работка антисептиком. Асептическая повязка. 
После операции мыши не получали антикоагу-
лянты или антиагреганты.

1.5 Оценка проходимости брюшной аорты 
по МРТ и УЗИ.

Проходимость брюшной аорты оценивали 
через 4, 12 и 24 недели после операции. Иссле-
дование проводили с помощью магнитно-ре-
зонансной томографии (МРТ) на сверхвысоко-
польном томографе BioSpec 117/16 USR (Bruker, 
Германия) – 11.7 Тесла. Для этого использовали 
Т1-взвешенные изображения, полученные мето-
дом FLASH (Fast Low Angele SHot) с параметра-
ми импульсной последовательности (TE = 2,5 мс, 
TR = 200 мс), и изображением (размер 3 × 3 см; 
на матрице 128 × 128 точек; толщиной срезов 
0.31 мм и  расстоянием между срезами 0,33 мм).

В эти же сроки проводили ультразвуковое ис-
следование. Под наркозом тилетамил (золетил 
50, 5 мг/кг) и ксилазин (ксилаВет, 3 мг/кг) оце-
нивали проходимость аорты, скорости кровотока 
в области имплантированной заплаты через 2, 4, 
12 и 24 недели при помощи аппарата Vivid 4 с 
линейным сосудистым датчиком. 

1.6  Эксплантация заплат, гистологическое 
и иммуногистохимическое исследования ex vivo.

Биологические материалы забирали на 2, 4, 
12 и 24 неделе  после имплантации. После од-
нократного подкожного введения тилетамил (зо-
летил 50, 5 мг/кг) и ксилазин (ксилаВет, 3 мг/кг) 
под 10×-40× увеличением  лапаротомным досту-
пом выделяли брюшную аорту. После пережа-
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тия аорты выполняли ее поперечное иссечение 
проксимальнее и дистальнее заплаты. Мышей 
забивали смещением шейных позвонков. После 
продольного рассечения задней стенки аорты из 
забранного материала изготавливали два вида 
препаратов: 1) фиксировали материал для им-
мунофлуоресцентной окраски и 2) заключали 
в реактив О.С.Т. – compound (Tissue Tek) для 
приготовления криосрезов,  охлаждали до 
-22°С. С помощью прибора Криостат HM 550 
изготавливали криосрезы толщиной 8-10 мкм. 
Препараты криосрезов фиксировали в течение 
30 минут в 4% растворе формальдегида с после-
дующими отмывками PBS (2 раза по 30 мин). 
Для иммуногистохимической окраски перме-
абилизовали препараты обработкой 1% Triton 
X-100 в течение часа на шейкере при комнатной 
температуре с последующими отмывками PBS 
(2 раза по 30 мин.). Центры неспецифической 
сорбции ингибировали, инкубируя препараты в 
PBS  с 1% BSA (bovine serum albumin) в течение 
30 минут. Затем препараты инкубировали с пер-
вичными антителами в течение ночи при +4ºC и 
отмывали от избытка антител PBS  (2 раза по 15 
минут) при комнатной температуре. Затем пре-
параты инкубировали со вторичными антитела-
ми, меченными флуорохромом, в течение 1 часа 
при комнатной температуре в темноте, отмывали 
от избытка антител PBS как описано выше. Ядра 
клеток окрашивали 0,001% DAPI. Препараты 
анализировали с помощью конфокального ми-
кроскопа LSM 780 (Zeiss) в ЦКП Микроскопи-
ческого анализа биологических объектов ИЦиГ 
СО РАН. Список использованных антител и их 
каталожные номера представлены в нашей ранее 
опубликованной научной статье [11].

1.7 Флуоресцентная in situ гибридизация 
(FISH).

Предобработка криосрезов перед FISH
Препараты криосрезов инкубировали в кси-

лоле в течение 10 мин. с последующей дегидра-
тацией в 100% этаноле 2 раза по 5 мин., далее 
по 5 мин в 90%, 80%, 70-75%, 50% этаноле. По-
сле этого препараты отмывались в PBS 15 мин. 
и инкубировались в 1% растворе Triton X-100 в 
течение ночи. На следующий день препараты от-
мывались в PBS 15 мин., переносились в предва-
рительно разогретый до 80°C на водяной бане 10 
mM раствор цитрата натрия и инкубировались в 
течение 1 часа. Далее препараты споласкивали 
в PBS и инкубировали 10 мин. в предваритель-

но разогретом до 37°C 0.01% растворе пепсина. 
После этого препараты переносили в стакан с 
1% BSA, далее – инкубировали 2 раза по 5 ми-
нут в 2ХSSC (раствор хлорида и цитрата натрия, 
(1XSSC: 0.15 M NaCl, 0.015 M sodium citrate, pH 
7.0) с последующей инкубацией в растворе Triton 
X-100 (0.7%)/HCl (0.1N). Препараты отмывались 
в 2ХSSC 2 раза по 5 минут. 

Подготовка зондов 
В качестве зондов для детекции клеток че-

ловека и мыши использовались фракции ДНК 
быстроренатурирующих повторов Human Cot-1 
DNA (15279011, Thermo Fisher Scientific) и mouse 
Cot-1 DNA (18440016, Thermo Fisher Scientific). 
Зонды были помечены флуоресцентными кра-
сителями biotin 16-dUTP (11093070910, Roche) 
или digoxigenin-11-dUTP (11558706910, Roche) 
в 30 циклах DOP-PCR (degenerate oligonucleotide 
primed PCR) с праймером MW6 [48]. Меченые 
зонды Cot-1 ДНК человека и мыши (по 100 нг 
каждого зонда) смешивали с ДНК спермы лосо-
ся (1 мг/мл), добавляли 2 объема 100% этанола 
и лиофилизировали в вакуумной центрифуге. 
Лиофилизированные зонды растворяли в 10 мкл 
гибридизационной смеси, содержащей 50% фор-
мамида, 10% декстран-сульфата, 2XSSC, 1% 
Tween20 в течение 1 часа на водяной бане при 
37°C. Зонды в гибридизационной смеси денату-
рировали 5 мин. при 75°C и быстро переносили в 
лед во избежание обратной ренатурации. 

Гибридизация зондов с препаратами крио-
срезов

Препараты криосрезов были денатуриро-
ваны в предварительно разогретой смеси 70% 
formamide/2XSSC 20 мин. при 70°C с последу-
ющей инкубацией в 2XSSC 2 мин. Препараты 
высушивали при комнатной температуре. 10 мкл 
зонда наносили на предварительно подогретое 
покровное стекло, совмещали его с препаратом 
и инкубировали во влажной камере на водяной 
бане при 37°C в течение ночи. На следующий 
день препараты отмывали в растворе 2XSSC/50% 
formamide 4 раза по 3 мин. при 37°C на водяной 
бане, затем в 2XSSC 4 раза по 3 мин. при 37°C 
и переносили в раствор 4XSSC/0.1% Tween 20 
комнатной температуры. 

Детекция
Биотинилированные зонды детектирова-

ли в системе fluorescein-avidin (A-2011, Vector 
Laboratories)/biotinylated anti-avidin system 
(BA-0300, Vector Laboratories). Меченную ди-

ОРИГИНАЛЬНЫЕ ИССЛЕДОВАНИЯ



52

гоксигенином ДНК детектировали в систе-
ме anti-digoxigenin rhodamine Fab fragmebts 
(11207750910, Roche). Ядра окрашивали DAPI. 
Результаты гибридизации визуализировали при 
помощи микроскопа Nikon Ni-E. 

1.8 Окрашивание заплат с гематоксилином 
и эозином. 

По вышеописанной методике выполняли кри-
осрезы заплат. Гистологические препараты окра-
шивали гематоксилином и эозином. Микроско-
пирование препаратов выполняли посредством 
световой микроскопии с помощью микроскопа 
AXIO Lab.A1 ZEISS при увеличениях  100× и 
400×. На полученных микрофотографиях оцени-
вали строение эндотелиального слоя, структуру 
синтетической заплаты и наличие в них клеток, а 
также состав наружной фиброзной капсулы. 

Результаты  

Этапы имплантации заплаты показаны на ри-
сунке 3. При прошивании нитями прорезывания 
и деформации заплат не отмечались. Места про-
колов не зияли, кровотечения из них после запу-

ска кровотока не было. Это связано с наличием 
в этих  3D-матрицах МПВС. Он  выступает в 
роли эластомерного слоя, плотно обволакиваю-
щего  нити и не позволяющего  крови течь через 
прокол. Заплата к аорте прилегала плотно за счет 
волокнистой структуры, которая  обеспечивает 
многочисленные контакты со стенкой аорты. Хи-
рургически значимого кровотечения после запу-
ска кровотока не было, гемодинамически значи-
мой деформации области имплантации заплат не 
наблюдалось, пульсация аорты проксимальнее и 
дистальнее места операции была удовлетвори-
тельной. 

На первые сутки после операции у двух мы-
шей наблюдалась тотальная мышечная контрак-
тура задних конечностей. Вероятно, аорта была 
критически сужена при наложении сосудистых 
швов, что привело к тромбозу аорты. Одна мышь 
из контрольной группы на 20-й неделе умерла по 
причине, не связанной с оперативным вмеша-
тельством. Остальные мыши были живы в тече-
ние 24 недель.

In vivo оценка имплантированной в брюш-
ную аорту заплаты. 

Рисунок 3. Имплантация заплаты. А – наложение 1 узлового шва; Б – конечный вид

Результаты УЗИ и МРТ брюшной аорты ис-
следуемых мышей представлены на рис. 4 и 5. По 
данным ультразвукового триплексного исследо-
вания, у всех мышей контрольной и эксперимен-
тальной групп на всех контрольных точках брюш-
ная аорта была проходима, скорость кровотока в 

пределах нормы с магистральным типом крово-
тока (рис. 4). Учитывая сохранение нормально-
го кровотока без повышения линейной скорости 
кровотока в области имплантации заплаты, можно 
исключить гемодинамически значимое сужение 
и/или окклюзию брюшной аорты. Таким образом, 
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Рисунок 4. Ультразвуковая оценка кровотока по брюшной аорте через 2 недели после импланта-
ции заплат. Отмечается кровоток  магистрального типа. А – экспериментальная группа, Б – 

контрольная группа

Рисунок 5. МРТ брюшной аорты в ангиорежиме через 4 недели после операции. А – эксперимен-
тальная группа, Б – контрольная группа. Красными стрелками указана проходимая брюшная 

аорта, желтыми стрелками указаны проходимые подвздошные артерии

это указывает на то, что имплантированные за-
платы в обеих группах обеспечивают хорошую 
тромборезистентность в течение 24 недель.

 Проходимость брюшной аорты также была 
подтверждена по результатам МРТ брюшной 
полости.  Как в экспериментальной, так и в кон-

трольной группах визуализированы брюшная 
аорта и подвздошные артерии без дефектов на-
полнения, что исключает гемодинамически зна-
чимые стенозы или окклюзии брюшной аорты. 
Отсутствие аневризм и разрывов заплат характе-
ризует их механическую прочность (рис. 5).  

Иммунофлуоресцентное окрашивание за-
плат имплантированных в брюшную аорту мы-
шам (SCID).

После МРТ и УЗИ диагностики брюшную 
аорту резецировали вместе с имплантирован-
ной синтетической заплатой для дальнейшего 
иммуногистологического исследования. При 
выделении аорты в экспериментальной груп-
пе, где имплантированы заплаты с ЭК и ГМК, 
визуально наблюдалась более выраженная ло-
кальная неоваскуляризация в области наружной 
поверхности имплантированной заплаты (рис. 
6А), в отличие от контрольной группы (рис. 

6Б), где новообразованные сосуды были менее 
развиты.  

После продольного рассечения задней стен-
ки брюшной аорты на внутренней поверхности 
отмечается область имплантированной заплаты, 
которая контактировала с кровью после имплан-
тации (рис.7). Визуально в этой области отме-
чается незначительное углубление. Дном этого 
углубления является заплата, покрытая полупро-
зрачной пленкообразной субстанцией, переходя-
щей на внутреннюю поверхность аорты.   

При исследовании предварительно заселен-
ных заплат уже спустя 2 недели после имплан-
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Рисунок 6. Макроскопический вид заплаты снаружи. А – экспериментальная группа, Б – кон-
трольная группа

Рисунок 7. Макроскопический вид заплаты со стороны внутренней стенки аорты

тации на внутренней поверхности заплат были 
обнаружены не только человеческие эндотелиаль-
ные клетки (hCD31), но и эндотелиальные клетки 
мыши (mСD31) (рис. 8А). На 4 и 12 неделях по 
результатам исследований на внешней стороне 
заплат можно уверенно идентифицировать засе-
ленные in vitro гладкомышечные клетки (aSMA,  
SM Myosin), которые ограничиваются областью 
проекции заплаты. При этом мышиный маркер 
ЭК (mСD31) с 4-й недели в области проекции за-
плат прослеживается в минимальном количестве. 
Несмотря на хорошую плотность клеточных ядер 
в области проекции заплат, флуоресценция марке-
ра человеческих ЭК на 24-й неделе незначительно 
уменьшается в отличие от 12 недель. Флуоресцен-

ция маркеров гладкомышечных клеток на 12-й не-
деле ограничивается  пределами заплат, а на 24-й 
неделе выходит за пределы проекции заплат. Кро-
ме того, в экспериментальных заплатах динамика 
синтеза межклеточного матрикса на протяжении 
всего периода наблюдения остается удовлетвори-
тельной (рис. 8 Б-Г). 

Было обнаружено, что спустя 2 недели по-
сле имплантации предварительно не обработан-
ная клетками заплата заселяется собственными 
мышиными эндотелиальными и гладкомышеч-
ными клетками. При этом заселяющие запла-
ту мышиные клетки не склонны к наработке 
межклеточного матрикса. После 12 и 24 недель 
специфические маркеры ЭК и ГМК обнаружи-
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Рисунок 8. Иммунофлуорецентное окрашивание клеточно-заселенных заплат на контрольных 
точках исследования А – 2 недели, Б – 4 недели, В – 12 недель, Г – 24 недели (пунктирными лини-

ями отмечены граница заплат)
ваются в незначительном количестве. Наработ-
ка фибронектина эндотелиальными клетками в 
динамике уменьшается, однако эластин, выра-
батываемый гладкомышечными клетками, со-
храняется, хотя и в незначительном количестве 
(рис.9). 

Для того чтобы оценить наличие человеческих 
клеток, которыми были заселены заплаты, допол-
нительно была выполнена флуоресцентная in situ 
гибридизация (FISH) криосрезов трансплантатов 

с флуоресцентно-меченой ДНК человека и мыши. 
Было обнаружено, что в предварительно клеточ-
но-заселенных заплатах отмечаются ДНК мыши 
(mCot) и человека (hCot) (рис.10). Этот метод ис-
следования также подтверждает, что заселенные 
человеческие клетки не теряются и поддержива-
ют жизнеспособность в течение 4-5 недель в ус-
ловиях непрерывного кровотока.

 Гистологическое исследование в эксперимен-
тальной группе показало, что ядра клеточных 
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Рисунок 9. Иммунофлуорецентное окрашивание контрольных заплат на контрольных точках 
исследования А - 2 недели, Б - 4 недели, В - 12 недель, Г - 24 недель (пунктирными линиями отме-

чены граница заплат)
элементов в толще заплат прослеживаются на 
протяжении всего периода наблюдения по всех 
контрольных точках (рис. 11, А-Г). На внутрен-
ней стороне заплат, контактировавших с кровото-
ком, в течение всего эксперимента визуализиро-
ван монослой эндотелиоцито-подобных клеток. 
Уже со второй недели на наружной поверхности 
клеточно-заселенных заплат отмечается форми-
рование фиброзной капсулы с постепенным ее 

утолщением. На всех сроках исследования но-
вообразованная капсула состоит из плотной фи-
брозной ткани с большим содержанием клеток 
гладкомышечного и фибробластичного типа с 
участками формирования микрососудов.  

Клеточные ядра в толще контрольных заплат 
при окрашивании гематоксилином и эозином ви-
зулизируются на 2-й и 4-й неделях. Это указыва-
ет на то, что структура с 3D-матриксов не пре-
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Рисунок 10. Поперечный срез заплаты с зондами ДНК мыши (мCot) и человека (hCot). FISH 
(Флуоресцентная in situ гибридизация) через 4 недели

пятствуют миграции клеток внутрь (рис. 11 Д,Е). 
Несмотря на это, через 12 и 24 недели гистоло-
гические исследования показывают уменьше-
ние количества клеточных ядер в составе заплат 
(рис. 11, Ж,З). Вероятно, заплаты контрольной 
группы in vivo заселяются в первую очередь не 
пролиферирующими клетками крови (например, 
лимфоцитами), которые впоследствии погиба-
ют путем апоптоза [1]. Первичное заселение не 
пролиферирующими клетками может создавать 
препятствие для миграции других клеток и фор-
мирования эндотелиального монослоя. В неко-
торых заплатах контрольной группы отмечались 
участки разрыхления и даже отсутствия волокон 
синтетической матрицы. В этих местах детекти-
ровались как отдельные коллагеновые волокна, 
так и очаги фиброза. Можно предположить, что 
при отсутствии функциональных клеток в соста-
ве  3D-матрикса происходит более быстрая его 
деградация, которая может привести к частич-
ной потере структурной целостности заплат. По 
внутренней поверхности заплат контрольной 
группы на всех этапах исследования целостно-
го монослоя эндотелиоцито-подобных клеток не 
было отмечено,  в отличие от экспериментальной 
группы.  Наружная фиброзная капсула в этой 
группе характеризуется менее тонким слоем из 
плотной фиброзной ткани с незначительным со-
держанием фибробластоподобных клеток. 

Обсуждение

В доступной научной литературе описано 
множество попыток изготовления  3D-матрик-

сов для тканевой инженерии сосудов. Были отте-
стированы как синтетические, так и природные 
полимеры, стабильные и биодеградирующие 
матриксы, и в том числе с различным клеточ-
ным наполнением [17,40]. Были предприняты 
попытки изготовления клеточно-наполненных 
матриксов. Тем не менее, до настоящего времени 
широкого применения в клинической практике 
такие протезы сосудов и материалы, из которых 
они изготовлены, не получили. Первые попытки 
их клинического применения имели место в педи-
атрии и в качестве гемодиализных шунтов [12,13]. 
Проблемы протезирования сосудов маленького 
диаметра упираются в необходимость формиро-
вания однослойного эндотелия, нормальное функ-
ционирование которого требуется для предотвра-
щения гиперплазии интимы и стенозирования 
протеза или места восстановления дефекта в дли-
тельной перспективе. Несмотря на ряд неудачных 
попыток заселения протезов сосудов клетками пе-
ред их имплантацией, тем не менее, такой способ 
подготовки протеза к заселению, рассматривает-
ся как перспективный [24,25]. Действительно, не 
только клетки как таковые, но и «подготовленная» 
такими клетками среда (внеклеточный матрикс, а 
именно его состав, ориентация и т.д.) может обе-
спечить наиболее привлекательные условия для 
адгезии клеток – предшественников эндотелио-
цитов  и пролиферации эндотелиальных клеток в 
замещаемом участке [40]. 

В соответствии с имеющимися данными, 
после имплантации протезов сосудов с заранее 
сформированным эндотелиальным слоем боль-
шинство клеток открепляется от внутренней 
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Рисунок 11. Поперечные криосрезы заплат (окраска гематоксилином и эозином, увеличение х 
100 и 400): А – через 2 недели, Б – через 4 недели, В – через 12 недель, Г – через 24 недели. 1 – вну-

тренняя сторона заплаты, контактировавшая с кровотоком; 2 – внешняя сторона заплат, 
контактировавшая с окружающими тканями; 3 – малопроницаемый внутренний слой (МПВС); 

4 – шовный материал (Premilene 10/0)

стенки в процессе операции или под действи-
ем тока крови [43,44]. Оставшиеся клетки, тем 
не менее, своим паракринным эффектом могут 
предотвратить острый тромбоз трансплантатов в 
раннем послеоперационном периоде [45,46]. 

Как уже упоминалось во введении, прочность 

связывания клеток с матриксом зависит как от 
прочности взаимодействия клеток с материалом, 
так и от структуры материала [47]. В нашем ис-
следовании in vitro мы установили, что структу-
ра 3D-матрицы из ПКЛ с МПВС способствует 
миграции клеток в толщу заплат с обеспечением 
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хороших условий для жизнедеятельности им-
мигрированных клеток. Narutoshi и др. предпо-
лагают, что заселенные клетки погибают путем 
апоптоза [1], хотя еще одним фактором, умень-
шающим количество прикрепеленных к поверх-
ности полимерных матриксов клеток, является 
также и их механическое смывание [7, 43, 44].

В качестве каркаса для ТИС используют раз-
личные материалы – как биологические [2,4], 
так и синтетические [3,5,6]. В нашей предыду-
щей статье [11] мы сравнили разные виды мате-
риалов и показали, что синтетические каркасы, 
полученные методом электроспиннинга, обе-
спечивают более удовлетворительное заселение 
клетками, их адгезию и пролиферацию в отли-
чие от ксеноперикарда [18,19], децеллюляризи-
рованной гомоартерии [20,21,22], ПТФЭ  и ПЭТ 
[23,24,25,7]. 

Для оценки биомеханических свойств ткане-
инженерных конструкций важным этапом явля-
ется in vivo эксперимент с созданием условий 
непрерывного кровотока. По литературным дан-
ным, встречаются работы с применением био-
реакторов, которые имитируют пульсирующий 
кровоток [7,26]. Большинство ученых исследуют  
созданные ТИС после имплантации в сосуди-
стое русло разным видам животным, например., 
свиньям, овцам, собакам и т.д. При имплантации 
ТИС в венозное русло, где давление ниже, чем 
в артериях, эти протезы могут ремоделировать-
ся в неоткани, похожие на нативные вены. Такие 
результаты получены после имплантации в ниж-
нюю полую вену собаке и мыши [27,28]. Также 
возможно использование ТИС для кава-пуль-
монального шунтирования [12]. В артериаль-
ной позиции клеточно-заселенные конструкции 
имели достаточную механическую прочность и 
проходимость до 26 недель [29,30]. Причем эти 
материалы не уступают по срокам проходимости 
ПТФЭ  [31,32]. 

В литературе встречаются работы, в которых 
для подавления иммунитета у животных при 
ксенотрансплантации используются фармаколо-
гические препараты [33-35]. Однако существуют 
специальные линии иммунодефицитных мышей 
и крыс, у которых имеются генетические мута-
ции, приводящие к неспособности вырабатывать 
функциональные T- и B-лимфоциты, что приво-
дит к стойкому ослаблению иммунитета. В связи 
с этим таких животных стали применять и для 
изучения тканеинженерных сосудов [36]. 

В 2009 году Tamar и др. для исследования 
использовали иммунодефицитных мышей. Они 
сконструировали сосудистый каркас из биоде-
градируемых полимеров с внутренним диаме-
тром 700 мкм. Получили ЭК и ГМК из аорты 
человека, которые культивировали в специаль-
ных коммерческих средах EGM и SmGM фирмы 
LONZA. Затем после заселения синтетической 
матрицы сосудистыми клетками выполнили 
имплантацию созданной тканеинженерной кон-
струкции в брюшную аорту 30 мышам. За пери-
од наблюдения от 4 дней до 1 года случаев раз-
рыва, тромбоза и стеноза транспланатов по УЗИ 
и микро-КТ ангиограмм не наблюдалось. По 
гистологическому анализу все трансплантаты 
показали хорошее ремоделирование с формиро-
ванием монослоя эндотелия, а гладкомышечный 
слой содержал ГМК и межклеточный матрикс 
(коллаген, эластин) [36]. 

В 2014 г. S.Tara и др. предположили, что бес-
клеточные трансплантаты могут не уступать в 
биосовместимости и тромборезистентности. Они 
провели эксперимент, в котором прооперировали 
28 мышей. Они разработали тканеинженерный 
сосуд из биоразлагаемых полимеров с внутрен-
ним диаметром 500-600 мкм, толщиной стенки 
250 мкм. В послеоперационном периоде прово-
дили неинвазивную диагностику УЗИ и КТ ан-
гиографию. Период наблюдения составляли от 4 
до 12 месяцев. По результатам КТ ангиографии 
исследователи установили аневризматические 
изменения почти половины имплантированных 
трансплантатов. По гистологическим срезам было 
выявлено образование монослоя интимы и глад-
комышечного слоя с высоким содержанием эла-
стина и коллагена. Через 12 месяцев на некоторых 
трансплантатах наблюдались кальцифицирован-
ные отложения, активность макрофагов в обла-
сти остаточного синтетического материала была 
выше, чем в нормальной аорте. Это указывает на 
длительную воспалительную реакцию на синте-
тический полимерный сосудистый каркас [37]. 

В нашем исследовании источником ЭК и 
ГМК является миокард человека, из которого, по 
литературным данным, сосудистые клетки ранее 
не выделяли. Метод их выделения, разработан-
ный нашей группой, описан в статье [10]. Стоит 
отметить, что доля ГМК среди клеток, выделен-
ных из миокарда, изначально составляла 88%. 
При культивировании этих клеток в среде SmGM 
доля ГМК клеток увеличилась до 94%. ЭК клет-
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ки после магнитного сортинга культивировали в 
среде EGM [10]. Важно отметить, что при хирур-
гическом лечении сосудов используют не только 
трубчатые протезы, но и часто выполняют пла-
стические операции при помощи синтетических 
или биологических заплат. Именно такой подход 
был использован в представленном исследова-
нии: для имплантации в брюшную аорту мышам 
в качестве заплат мы использовали  3D-матриксы 
из ПКЛ с МПВС с толщиной 50-70 мкм, разме-
ром 500х500 мкм. 

Имплантация заплаты осуществлялась 4 уз-
ловыми швами нитью Premilene 10/0. Важно 
отметить, что механические свойства заплат 
при наложении швов были сопоставимы с ме-
ханическими свойствами стенки аорты. Время 
достижения гемостаза после запуска кровотока 
составляло до 1 минуты, что предотвращало зна-
чимую кровопотерю. Стоит отметить особенно-
сти структуры 3D-матриксов, а именно наличие 
в них МПВС, который предотвращал пропиты-
вание протеза кровью и попадание клеток крови 
во всю толщину стенки. Чрезмерное пропитыва-
ние стенки заплат тромбоцитами могло приве-
сти к развитию тромбоза. Отсутствие разрывов 
и аневризм заплат указывает на достаточную 
их прочность и применимость в клинической 
практике. Учитывая то, что ЭК и ГМК выделяют 
БАВ, вызывающие ангиогенез, можно предполо-
жить их паракринный эффект, который наблю-
дается в нашей экспериментальной группе, где 
неоваскуляризация была более выражена, чем в 
контрольной группе без клеточного заселения. 

По нашим данным, контрольные бескле-
точные 3D-матрицы через 24 недели после им-
плантации содержали минимальное количество 
коллагена и эластина в отличие от эксперимен-
тальной клеточно-заселенной группы, где нара-
ботка межклеточного матрикса оставалась удов-
летворительной в течение этого периода.

 Одним из важных требований для ткане-
инженерных  3D-матриксов является инфиль-
трация клеток стенки трансплантата для обе-
спечения поддерживания жизнеспособности 
и способности наработки межклеточного ве-
щества. T. Siguira и др. показали, что тканеин-
женерные сосудистые матриксы в in vivo после 
имплантации в брюшную аорту  мышам могут 
заселяться клетками хозяина, что также обе-
спечивает наработку межклеточного матрикса 
заселенными клетками. При этом они выявили, 

что размеры пор не играют ключевую роль для 
миграции клеток [41]. Мы показали, что  3D-ма-
трицы из ПКЛ с МПВС обеспечивают миграцию 
клеток в свою стенку in vitro и in vivo. Мы от-
метили, что часть ЭК в экспериментальных за-
платах в начальном периоде покидают заплату, а 
оставшиеся клетки прочно связываются волок-
нами заплат и остаются в течение 24 недель. 

Возможность миграции клеток с наружной во 
внутреннюю поверхность стенки протеза показа-
ли V. Catto и др., имплантировав трубчатые про-
тезы в подкожную клетчатку экспериментально-
му животному на 15 дней. С наружной стороны 
этих протезов сформировалась тонкая фиброзная 
капсула, состоящая, в основном, из фибробластов 
[42]. Фиброзная капсула по наружной поверх-
ности исследованных нами заплат отличалась в 
обеих группах. В контрольной группе она была 
представлена более тонким слоем плотной фи-
брозной ткани с незначительным содержанием 
фибробластов. А в экспериментальной группе 
толщина фиброзной капсулы была большей, со-
держала микрососуды и клетки гладкомышечного 
и фибробластического типа. Это свидетельствует 
о том, что посредством паракринного эффекта 
предварительно заселенных клеток происходит 
хорошая интеграция трансплантатов с окружа-
ющими тканями. Это позволяет поддерживать 
взаимосвязь между ними, в том числе обмен и 
транспорт питательных веществ, клеточный и гу-
моральный иммунитет и др.  

Выводы

1. Синтетическая 3D-матрица из ПКЛ с 
МПВС, заселенная с внутренней стороны ЭК и 
наружной стороны ГМК, обеспечивает образо-
вание функционального эндотелиального мо-
нослоя на внутренней поверхности и наружной 
фиброзной капсулы, содержащей участки ми-
крососудов и клетки гладкомышечного и фибро-
бластического типа in vivo, в отличие от анало-
гичных 3D-матриксов без клеточного заселения.

2. Синтетические 3D-матрицы из ПКЛ с 
МПВС, апплицированные ЭК и ГМК, за счет 
новообразованного эндотелиального монослоя 
обеспечивают хорошую проходимость после им-
плантации в аорту мышей в течение 24 недель, 
с наружной стороны характеризуются более ак-
тивной интеграцией с окружающими тканями, в 
отличие от матриксов без клеток. 
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